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Referat
Die zerebrale Perfusion ist eine wichtige physiologische Größe, die den Blutfluss in
grauer bzw. weißer Hirnsubstanz beschreibt. Zur Perfusionsmessung in der klinischen
Anwendung hat sich pseudo-kontinuierliches Arterielles Spin-Labeling (pCASL) als
nichtinvasive Methode in der Magnetresonanzbildgebung etabliert. Das Anliegen der
vorliegenden Arbeit ist es, pCASL zu charakterisieren und die Ursache für dessen
Empfindlichkeit gegenüber intrinsischen Magnetfeldgradienten zu untersuchen. An-
hand von Simulationen mit der Bloch-Gleichung konnten optimale Messparameter
abgeleitet werden, um das Verfahren in dieser Hinsicht robuster zu machen. Die da-
mit unabhängig von intrinsischen Magnetfeldgradienten bei 3T vorhergesagte hohe
Labeling-Effizienz von 90% wurde in vivo mittels eines eigens dafür entwickelten
Messverfahrens experimentell validiert.
Abstract
Cerebral perfusion is an important physiological parameter that describes the blood
flow in brain tissue. To measure perfusion in a clinical setting, pseudo-continuous
arterial spin labeling (pCASL) has been established as noninvasive method in ma-
gnetic resonance imaging. The purpose of this work is to characterize pCASL and
to investigate its susceptibility to intrinsic magnetic field gradients. By simulati-
ons based on the Bloch equation, optimal parameter settings could be derived with
particular focus on robustness against their impairing influence. As a result, a high
labeling efficiency of 90% was predicted independently of magnetic field gradients
at 3T. This finding could finally be validated in vivo by a dedicated experimental
approach.
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1 Einleitung
Perfusion ist eine wichtige physiologische Größe tierischer Lebewesen, die den Blut-
fluss in zu versorgende Organe bzw. deren Gewebe beschreibt. Die Perfusion steht
damit in direktem Zusammenhang mit der lebensnotwendigen Versorgung der Zellen
mit Nährstoffen, wie Zucker und Sauerstoff, sowie der Abfuhr von Abfallstoffen aus
diesen Geweben und ist ein bedeutender Akteur des Stoffwechsels. Die Perfusions-
messung ist daher ein geeignetes Mittel für die Diagnose von Krankheiten, die mit
einer Unter- bzw. mit einer Überversorgung von Organen oder Organteilen mit Blut
einhergehen. Bei der klinischen Anwendung in der Neurologie ist z. B. die Untersu-
chung von Schlaganfallpatienten, Arteriosklerosefällen, aber auch von Patienten mit
arteriovenösen Kurzschlüssen (Shunts), Demenzerkrankungen oder Tumoren zu nen-
nen (Detre et al., 2012; Telischak et al., 2015). Genauso ist die Perfusionsmessung
in der Überwachung und Nachsorge von Therapien der genannten Erkrankungen
hilfreich. In der Hirnforschung spielt sie eine große Rolle, will man doch z. B. bei der
funktionalen Magnetresonanzbildgebung (fMRI) mit einer Veränderung des Zustro-
mes von Blut stimulierte Aktivierung eines Gehirnbereiches feststellen und damit
Rückschlüsse auf dessen Funktion ziehen.
Die Positronen-Emissions-Tomografie (PET) mit H215O als radioaktivem Tracer gilt
als Goldstandard für die Perfusionsmessung (Calamante et al., 1999; Grade et al.,
2015; Fan et al., 2016; van Osch et al., 2017). Und das obwohl die Halbwertszeit des
Tracers nur ca. 2min beträgt und daher für dessen Herstellung ein Zyklotron am
Klinikstandort bereitstehen muss. Innerhalb der Magnetresonanztomografie (MRT)
sind die Methoden der DSC (Dynamic Susceptibility Contrast) und DCE (Dynamic
Contrast Enhancement) zu nennen, welche die Perfusion zwar nicht direkt messen,
aber über hämodynamische Zusammenhänge des Blutkreislaufs und des Stoffwech-
sels herleiten bzw. perfusionsrelevante Parameter bestimmen (Wong, 2014). Beide
Methoden nutzen Gadolinium-haltige Kontrastmittel, die intravenös injiziert wer-
den. Arterielles Spin-Labeling (ASL), das Gegenstand dieser Arbeit ist, stellt im
Gegensatz dazu eine nichtinvasive MRT-Methode der Perfusionsmessung dar. Hier-
bei ist Wasser der als frei diffusionsfähig angenommene, endogene Tracer, der ma-
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gnetisch markiert wird, um die Perfusion zu bestimmen. Fan et al. (2016) finden bei
der Recherche von Vergleichsstudien zwischen H215O-PET und ASL gute Überein-
stimmungen zwischen beiden Verfahren und betrachten ASL daher als zukunftsfähi-
ge Methode, Perfusion genau und reproduzierbar zu messen. Die jetzt verfügbaren
MR-PET-Hybrid-Systeme gestatten durch die simultane Anwendung von MRT und
PET eine Validierung von ASL unter identischen physiologischen Bedingungen. Ers-
te simultane Perfusionsmessungen (Zhang Ke et al., 2014) zeugen davon, dass ASL
eine im klinischen Bereich einfach umzusetzende, auf Radionuklide verzichtende viel-
versprechende Alternative zur PET-Messung werden wird.
Der gewünschte ASL-Kontrast entsteht durch die Differenz zwischen einer Labeling-
Bedingung, bei der die Spins des Wassers im Blut invertiert werden, und einer Kon-
trollbedingung. Aus der Vielzahl an Verfahren, die sich unter dem Begriff des Arte-
riellen Spin-Labelings zusammenfassen lassen (siehe Grundlagenkapitel 2.4.2), hebt
sich eines durch die Empfehlung der Wissenschaftsgemeinde (Alsop et al., 2015)
hervor: pseudo-kontinuierliches ASL (pCASL) (Garcia et al., 2005; Dai et al., 2008).
Es zeichnet sich durch eine hohe Labeling-Effizienz und ein hohes Signal-Rausch-
Verhältnis (SNR) aus (Alsop et al., 2015; Wong, 2014). In der Labeling-Bedingung
wird ein kontinuierlicher Bolus durch gepulste Wiederholung der Hochfrequenz-
Anregung (HF-Anregung) erzeugt. In einem Prozess, der den Regeln der flussge-
triebenen adiabatischen Inversion gehorcht, bewirkt der Fluss der Spins entlang
eines Feldgradienten den benötigten Durchgang durch die Resonanzzone und da-
durch die Inversion der Spinmagnetisierung (siehe Kapitel 2.2 und 2.4.4). Wie bei
der klassischen flussgetriebenen adiabatischen Inversion, bei der die HF-Anregung
kontinuierlich stattfindet, ist das Labeling bei pCASL abhängig von den Ampli-
tuden des B1-Feldes und des Labeling-Gradienten. Für pCASL, bei dem beides,
HF-Anregung und Labeling-Gradient, gepulst ausgespielt werden, sind die entspre-
chenden Bezugsgrößen das mittlere B1-Feld und der mittlere Labeling-Gradient.
Deren Werte sollten für ein erfolgreiches Labeling in der Größenordnung derer des
kontinuierlichen Verfahrens sein (Dai et al., 2008). Da das hinter pCASL stehende
Prinzip die Inversion der Magnetisierung durch eine Phasenverschiebung von 180◦
vorsieht, spielt der zeitliche Ablauf der HF- und Gradientenpulse beim Labeling eine
große Rolle, weil sich die Phasen auch in den Pausen zwischen den Pulsen weiter-
entwickeln (Dai et al., 2008; Jahanian et al., 2011).
In der Kontrollbedingung soll die Inversion der Magnetisierung unterbunden wer-
den, sodass sich das Signal, welches nicht von einer Markierung des arteriellen Blu-
tes in der Labeling-Bedingung beeinflusst wird, durch die Differenzbildung entfällt.
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pCASL wird entsprechend der Umsetzung seiner Kontrollbedingung in zwei Moda-
litäten eingeteilt, das unsymmetrische (unbalanced) pCASL (Dai et al., 2008; Wu,
Fernández-Seara et al., 2007), bei dem der mittlere Labeling-Gradient Null wird
und sich damit von der Labeling-Bedingung unterscheidet, und das symmetrische
(balanced) pCASL (Wong, 2007; Wu, Fernández-Seara et al., 2007), bei dem sich die
Gradientenverläufe beider Bedingungen gleichen.
Das oben genannte Konsenspapier (Alsop et al., 2015) empfiehlt für Routinemes-
sungen den unsymmetrischen Typ, sodass balanced pCASL bisher nur wenig Be-
achtung findet und eher selten, meist im wissenschaftlichen Kontext, benutzt wird.
Ausschlaggebend für diese Empfehlung ist die hohe Empfindlichkeit von balanced
pCASL gegenüber Magnetfeldinhomogenitäten und den daraus resultierenden Feld-
gradienten (Alsop et al., 2015; Wu, Fernández-Seara et al., 2007). Balanced pCASL
besitzt jedoch aufgrund der identischen Gradienten in beiden Bedingungen einige
Vorteile. So besteht zum einen kein oder ein vernachlässigbar geringer Einfluss von
Wirbelströmen, und der Einfluss von hardware-bedingten Imperfektionen der HF-
Pulse und Gradienten (Wu, Fernández-Seara et al., 2007) ist geringer. Zum anderen
ermöglicht es das Zuschalten weiterer Gradienten senkrecht zur Flussrichtung und
damit die flexible Markierung verschiedener Arterien und die Darstellung der jewei-
ligen Versorgungsgebiete (Wong, 2007; Helle et al., 2010).
Das Anliegen der vorliegenden Arbeit ist es, balanced pCASL zu charakterisieren,
die Empfindlichkeit gegenüber Inhomogenitäten – den schwerwiegendsten Kritik-
punkt an dem Verfahren – und deren Ursache zu untersuchen und Möglichkeiten
aufzuzeigen, die das Verfahren robuster machen (Lorenz et al., 2017). So stützt sich
diese Arbeit zunächst auf Simulationen, die die Parameterabhängigkeit des Labe-
lings vom mittleren B1-Feld und vom mittleren Labeling-Gradienten darstellen. Sie
richtet darüber hinaus das Augenmerk auf Parameter, die das Zeitmanagement der
Pulsabfolgen in den Fokus rücken, wie den Interpulsabstand und den Arbeitszyklus
der HF-Anregung, aber auch die Blutflussgeschwindigkeit. Die Basis der durchge-
führten Simulationen bildet die Bloch-Gleichung, die die Entwicklung der Magneti-
sierung unter Einfluss von HF-Pulsen und Feldgradienten sowie Relaxationsmecha-
nismen beschreibt und aus der die Labeling-Effizienz (α) als Bewertungsmaßstab
des Labeling-Prozesses berechnet wird. Einen wichtigen Einblick in die Wirkweise
von pCASL gibt neben der Betrachtung der Labeling-Effizienz die separate Analyse
der Labeling- und der Kontrollbedingung mit ihren jeweiligen Effizienzen.
Aufgrund der Tatsache, dass das Labeling bei pCASL stark von der Phase der
Magnetisierung abhängt, die sich durch das Zusammenspiel von HF- und Gradien-
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tenpulsen entwickelt, wirken sich Feldinhomogenitäten verstärkt auf die Labeling-
Effizienz aus. Zwei grundlegende Mechanismen stehen dahinter: Erstens befinden
sich die ausgespielten HF-Pulse nicht mehr in Resonanz, wenn es Variationen im
statischen Magnetfeld gibt und zweitens erfahren Spins, die sich mit dem Blut durch
das Magnetfeld bewegen, dadurch einen zusätzlichen Gradienten, der den für das La-
beling nötigen mittleren Gradienten verändert. Die Auswertungen der Simulationen
werden daher besonders im Hinblick auf diese Magnetfeldparameter angestellt und
Schlussfolgerungen bezüglich optimaler Labeling-Parameter gezogen, die die bemän-
gelte Empfindlichkeit gegen Feldinhomogenitäten reduzieren (siehe Kapitel 4.1).
Einen weiteren Schwerpunkt dieser Arbeit stellt neben den Simulationen auch die
experimentelle Überprüfung der simulierten Ergebnisse dar (Lorenz et al., 2017). Die
Entwicklung eines Messprotokolls für die Labeling-Effizienz-Messung bildet dafür die
experimentelle Grundlage (siehe dazu die Kapitel 3.3 und 4.2). Die Schwierigkeiten,
α zu messen, z. B. Magnetfeldinhomogenitäten, die nicht nur das Labeling, sondern
auch die Bildgebung beeinträchtigen, Signalbeiträge verschiedener biologischer Ge-
webe innerhalb des betrachteten Volumenelements (Voxel) und der aufgrund des
Herzschlags zeitlich variable Blutfluss, müssen dabei überwunden werden. Versuche,
α von pCASL zu bestimmen, gibt es seit dessen Existenz, ihre Anzahl beschränkt
sich jedoch auf den einstelligen Bereich. Eine kritische Einschätzung dazu ist im
Kapitel 2.4.5 zu finden. Im Gegensatz zu den bisher beschriebenen Vorgehensweisen
(Wu, Fernández-Seara et al., 2007; Dai et al., 2008; Aslan et al., 2010; Jahanian et
al., 2011; Z. Chen, Zhang et al., 2017) zeichnet sich die hier vorgestellte Messme-
thode durch die Nähe der Messposition zur Labeling-Schicht aus. Die Bestimmung
der besten Messposition und die Optimierung der Messparameter mit ausführli-
cher Überprüfung des Einflusses der Samplingrate (TR) sind ein zentraler Teil der
Untersuchungen. Anhand eines optimierten Messprotokolls wird es so möglich, die
Simulationen experimentell zu validieren und die theoretischen Annahmen zu be-
gründen (siehe Kapitel 4.3).
Mit der Klärung der Parameterabhängigkeiten des Labeling-Prozesses in einer de-
taillierten Art und Weise verschafft die vorliegende Arbeit Einsichten in das Prinzip
von balanced pCASL. Die durchgeführten Messungen erlauben es, die aus den Simu-
lationen ersichtlichen Zusammenhänge experimentell zu bestätigen. Aus den Ergeb-
nissen dieser Untersuchungen werden optimale Messparameter abgeleitet, die eine
Verbesserung der Resistenz von balanced pCASL gegenüber Magnetfeldvariationen
erzielen. Damit bietet die Arbeit die Argumentationsgrundlage für eine Neubewer-
tung von balanced im Vergleich zu unbalanced pCASL.
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2.1 Kernspinresonanz und Bloch-Gleichungen
Die im deutschen Sprachraum üblichen Bezeichnungen „Kernspintomografie“ und
„Magnetresonanztomografie“ (MRT) leiten sich von den physikalischen Grundlagen
dieses medizinischen Verfahrens ab. Bei den Erklärungen dieser Grundlagen stütze
ich mich weitestgehend auf die Lehrbücher von Abragam (1961), Callaghan (1983),
Slichter (1990) und Haacke et al. (1999). Mit Kern sind die Atomkerne der be-
trachteten Atome gemeint. Der einfachste und gleichzeitig in der MRT am häufigs-
ten verwendete (weil im lebenden Organismus reichlich vorkommende) Atomkern
– der des Wasserstoffatoms – besteht aus einem einzelnen Proton. Der Spin I be-
schreibt die Eigenschaft des Eigendrehimpulses, L = ~I, eines Elementarteilchens
mit dem reduzierten Planck’schen Wirkungsquantum ~. Elektronen, Protonen und
Neutronen sind Spin-1
2
-Teilchen, sodass für den Atomkern des Wasserstoffatoms die
Spinquantenzahl I = 1
2
ist. Der Kernspin bewirkt ein magnetisches Dipolmoment
M = γ~I, mit dem er durch das gyromagnetische Verhältnis γ gekoppelt ist. Das
gyromagnetische Verhältnis ist spezifisch für jeden Atomkern und beträgt für das
Wasserstoffproton γ ' 2,675 × 108 rad/(sT) bzw. γ/2pi ' 42,577MHz/T. In einem
äußeren Magnetfeld B präzediert der Spin bzw. M mit der Frequenz ω0, der soge-
nannten Larmor-Frequenz, um die Achse des Magnetfeldes. Der üblichen Konvention
folgend wird die Richtung des Magnetfeldes parallel zur z-Achse mit B = (0, 0, B0)
definiert. In einem quantenmechanischen Bild kann M nur diskrete, und zwar 2I+1,
z-Projektionen einnehmen. Die entsprechenden Energien sind gemäß des Zeeman-
Effekts definiert. Für das Proton mit I = 1
2
ergeben sich demnach zwei diskrete
Zustände, die durch E±1
2
= ∓γ~B0/2 berechnet werden (schematisch dargestellt in
Abb. 2.1). Der energetisch günstigere Zustand ist, da für das Proton γ > 0 gilt,
die parallele Ausrichtung mit E
+
1
2
, der ungünstigere Zustand die antiparallele Aus-
richtung mit E−1
2
. Die Energiedifferenz zwischen beiden Energieniveaus ist demnach
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|∆E| = |γ~B0| = ~ω0. Daraus wird die Resonanzbedingung, auf der die Bezeichnung
„Magnetresonanz“ beruht, hergeleitet.
Abbildung 2.1: Schematische Darstellung der Aufspaltung in zwei Energieniveaus, die Zeeman-
Niveaus, wenn Protonenspins einem äußeren Magnetfeld B0 ausgesetzt sind.
Einzelne Protonenspins, wie sie eben quantenmechanisch dargestellt wurden, sind
durch die MRT nicht erfassbar. Vielmehr wird die Summe der Erwartungswerte
der magnetischen Momente der Spins in einem Volumen, in dem ein homogenes
Magnetfeld herrscht, betrachtet und als Nettomagnetisierung
m =
1
V
∑
i∈V
〈Mi〉 (2.1)
des betrachteten Volumens beschrieben. Für ein solches Ensemble von Spins gilt
die Boltzmann-Statistik, die die Besetzungswahrscheinlichkeiten der Energieniveaus
mit:
p± 1
2
=
e
−E± 12 /kBT(
e
−E
+ 12
/kBT
+ e
−E− 12 /kBT
) (2.2)
und die Verteilung der Besetzungszahlen zwischen beiden Energieniveaus durch:
p+ 1
2
p− 1
2
= exp
(
∆E
kBT
)
(2.3)
mit der Boltzmann-Konstante kB und der Temperatur T angibt. Aus der Boltzmann-
Verteilung wird die Nettomagnetisierung im thermischen Gleichgewichtszustand her-
geleitet, die das maximale, messbare Signal in der MRT ausmacht. Da der Energie-
unterschied zwischen den Energiezuständen sehr viel geringer ist als die thermi-
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sche Energie (∆E  kBT ), kann die Gleichgewichtsmagnetisierung m0 durch die
Hochtemperaturnäherung beschrieben werden:
m0 ' ργ
2~2I(I + 1)
3kBT
B0
' ργ
2~2
4kBT
B0 für I =
1
2
. (2.4)
ρ ist dabei die Protonendichte. Obwohl der Unterschied zwischen den Besetzungs-
wahrscheinlichkeiten äußerst gering ist, bei Raumtemperatur ist er beispielsweise für
B0 = 3T ungefähr 2 · 10−5 bzw. für 7T ungefähr 5 · 10−5, ist die Protonendichte im
Körpergewebe ausreichend hoch, um eine messbare Gleichgewichtsmagnetisierung
zu gewährleisten. Gemäß Gl. 2.4 wächst m0 mit der Stärke des äußeren Feldes und
nimmt entsprechend des Curie-Gesetzes mit der Temperatur ab.
Für die makroskopische Nettomagnetisierung ist die Betrachtung aus der Perspek-
tive der klassischen Physik ausreichend und gerechtfertigt (Slichter, 1990; Hanson,
2008) und ich möchte mich im Weiteren darauf beschränken. Ferner werde ich für
den Begriff Nettomagnetisierung im Folgenden schlicht die Bezeichnung Magneti-
sierung verwenden. Die Magnetisierung kann wie ein klassischer magnetischer Dipol
verstanden werden, auf den in einem magnetischen Feld ein Drehmoment wirkt. Die
Bewegungsgleichung, die die Präzession dieses Dipols im Magnetfeld B beschreibt,
ist:
dm
dt
= γm×B. (2.5)
Abbildung 2.2 verdeutlicht die Bewegung der Magnetisierung und die Auswirkun-
gen eines senkrecht zum statischen Magnetfeld angelegten Hochfrequenzfeldes B1
(HF-Feld) darauf. Ohne dieses HF-Feld ist die Änderung der Magnetisierung im
Magnetfeld B = (0, 0, B0) eine Präzession mit der Kreisfrequenz ω0 = −γB (Abb.
2.2 A) und die zuvor eingeführte Larmor-Frequenz ist ω0 = −γ ·B0. Mit dem senk-
recht zu B angelegten HF-Feld B1 wird dem Spinensemble Energie zugeführt. Ist
die Frequenz des HF-Pulses (ωHF ) in Resonanz mit der Larmor-Frequenz, kann das
System Energie aufnehmen. Die Magnetisierung wird daraufhin ausgelenkt und prä-
zediert spiralförmig um die z-Achse (Abb. 2.2 B). Das B1-Feld wird als zirkular
polarisiert angenommen und ist in der x-y-Ebene definiert als:
B1(t) = B1 (cos(ωHF t+ ϕ) ex + sin(ωHF t+ ϕ) ey) , (2.6)
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wobei ex und ey die Einheitsvektoren in x- und y-Richtung sind, B1 ist die Amplitude
und ϕ die Phase des Feldes (in Abb. 2.2 B ist ϕ = 0). Die Beschreibung der Bewegung
von m lässt sich vereinfachen, wenn man vom Laborkoordinatensystem in ein mit
ωHF um die z-Achse rotierendes Koordinatensystem übergeht (Abb. 2.2 C). Die x-
und y-Achse dieses Koordinatensystems, x′ und y′, rotieren dabei mit der Frequenz
ωHF um die z-Achse, während die z′-Achse identisch zur z-Achse des Laborsystems
ist. Im rotierenden Koordinatensystem verschwindet die Zeitabhängigkeit des HF-
Feldes und die Bewegung von m wird durch das effektive Feld Beff bestimmt:
dm
dt
= γm×Beff (2.7)
mit
Beff =

B′x
B′y
B′z
 =

B1 cosϕ
B1 sinϕ
−∆ω/γ
 . (2.8)
Die effektive Präzessionsfrequenz ist ∆ω = ω0 − ωHF . In Resonanz, d. h. wenn
ω0 = ωHF bzw. ∆ω = 0 gilt, verschwindet die z-Komponente von Beff ganz und
m präzediert um B1, das im rotierenden Koordinatensystem statisch ist (Abb. 2.2
D).
Das Anlegen des resonanten B1-Feldes für eine Zeit der Länge τ wird als HF-Puls be-
zeichnet und führt zu einer Auslenkung des Magnetisierungsvektors von der z-Achse
um den Winkel β. Dieser Anregungswinkel β ist gegeben durch:
β(τ) = γ
∫ τ
0
B1(t) dt = γ B1 τ. (2.9)
Der rechte Teil der Gleichung gilt für eine einfache Variante eines HF-Pulses mit
über dessen Dauer τ konstanter Amplitude B1. Oft werden HF-Pulse verwendet, die
die Magnetisierung um 90◦ (bzw. pi/2) in die x-y-Ebene auslenken, z. B. für die Da-
tenaufnahme, oder solche, die die Magnetisierung invertieren, also um 180◦ (bzw. pi)
auslenken, um z.B. das Relaxationsverhalten zu untersuchen oder auszunutzen. Mit
Relaxationsverhalten ist die Rückkehr zum thermischen Gleichgewicht gemeint, bei
dem die Magnetisierung entlang des statischen Magnetfeldes in z-Richtung ausge-
richtet ist.
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Abbildung 2.2: A: Aus dem Laborsystem (mit den Koordinaten x, y und z) heraus betrach-
tet, präzediert die Magnetisierung m in einem statischen Magnetfeld B mit der
Larmor-Frequenz ω0 um dessen Achse (z). B: Bei einem dazu senkrechten reso-
nanten (d. h. ωHF = ω0) HF-Feld B1 wird m in Richtung der x-y-Ebene ausge-
lenkt und präzediert spiralförmig um die z-Achse. C: Im rotierenden Koordina-
tensystem (x′, y′, z′ = z) erscheint das sich aus B und B1 zusammensetzende
effektive Magnetfeld Beff statisch. Die Magnetisierung präzediert mit einer ef-
fektiven Frequenz ∆ω = ω0 − ωHF um Beff . D: Im Resonanzfall (ω0 = ωHF )
verschwindet die z-Komponente des effektiven Feldes und es gilt Beff = B1.
Daher wird m um die Achse von B1 rotieren.
In seiner Abhandlung über die Kerninduktion beschreibt Felix Bloch die Bewegungs-
gleichung der Magnetisierung unter dem Einfluss eines Magnetfeldes in einer Reihe
von Differentialgleichungen (siehe Gl. 2.5 bzw. 2.7), in die er die Wechselwirkun-
gen des Spinsystems mit der Umgebung und die der Spins untereinander durch
Relaxationsterme einbezieht (Bloch, 1946). Sie werden im Allgemeinen als Bloch-
Gleichungen bezeichnet. In der Matrix-Vektoren-Schreibweise werden sie zu einer
Gleichung zusammengefasst (Ernst et al., 1994):
dm(t)
dt
= γm(t)×Beff (t)−R{m(t)−m0} (2.10)
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mit
R =

1/T2 0 0
0 1/T2 0
0 0 1/T1
 . (2.11)
Für B1 = 0 führt die Lösung der Bloch-Gleichung zu:
mx,y(t) = mx,y(0) · e−t/T2 (2.12)
mz(t) = mz(0) · e−t/T1 +m0 · (1− e−t/T1). (2.13)
Gleichung 2.13 stellt dabei die Wiederherstellung der z-Komponente der Magneti-
sierung zum Gleichgewichtswert mit der longitudinalen Relaxationszeit T1 dar. Das
Zerfallen der x- und y-Komponenten mit der transversalen Relaxationszeit T2 ist
durch Gl. 2.12 beschrieben. Die T1-Relaxation ist an einen Energieaustausch mit dem
Gitter, d. h. mit Atomen und Molekülen in der unmittelbaren Umgebung, gekop-
pelt und wird daher auch als Spin-Gitter-Relaxation bezeichnet. Die T2-Relaxation
wird durch einen irreversiblen Verlust der Phasenkohärenz des Spinensembles verur-
sacht. Aufgrund von Wechselwirkungen zwischen benachbarten Protonen kommt es
zu Veränderungen des lokalen Magnetfeldes, die die Phasenverschiebungen bewirken
(Abragam, 1961). Inhomogenitäten des statischen Magnetfeldes B0 (∆B0) wirken
zusätzlich und verstärken die Dephasierung der x-y-Magnetisierung. Sie sind durch
die Zeitkonstante T ′2 gegeben. Beide Beiträge werden zur effektiven Relaxationszeit
T ∗2 zusammengefasst:
1
T ∗2
=
1
T2
+
1
T
′
2
=
1
T2
+ γ∆B0. (2.14)
Das Signal wird durch die Präzession der Magnetisierung und der damit einherge-
henden induzierten Spannung in der Empfangsspule bestimmt. Nach Beendigung des
HF-Pulses zerfällt die Transversalkomponente der Magnetisierung entsprechend der
oben beschriebenen Relaxation, was zu einer Abnahme des induzierten Signals führt.
Dieser Vorgang wird freier Induktionszerfall (free induction decay; FID) genannt.
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2.2 Adiabatische Inversion
Im vorherigen Kapitel wurde dargelegt, dass man mit einem eingestrahlten HF-Puls
die Magnetisierung m um einen beliebigen Anregungswinkel β auslenken kann (Gl.
2.9). Die Bedingung dafür ist, dass die Frequenz des HF-Pulses mit der Larmor-
Frequenz übereinstimmen muss (ωHF = ω0). Was ist aber, wenn das B1-Feld, das
erzeugt wird, nicht homogen ist? Dann wird auch der Anregungswinkel, der erreicht
wird, über den Bereich, in dem das B1-Feld wirkt, unterschiedlich ausfallen. Glei-
ches gilt für den Fall, dass das statische Magnetfeld B0 nicht homogen ist. In beiden
Fällen ist es schwer, ω0 und ωHF großflächig zu einer Übereinstimmung zu bringen.
Meistens ist das Ziel jedoch, dass der erhoffte Anregungswinkel auch erreicht wird.
In solchen Fällen lohnt es sich, vom sogenannten „adiabatischen Prinzip“ (Abragam,
1961) Gebrauch zu machen. Es verschafft den Vorteil, relativ unempfindlich gegen-
über Feldinhomogenitäten zu sein. Daher ist es vor allem in der biomedizinischen
Anwendung beliebt, wo große Gebiete, z. B. der Kopf oder der Rumpf untersucht
werden sollen, aber aufgrund von häufigen Gewebswechseln (zwischen Knochen,
Bindegewebe, Nervengewebe, Cerebrospinalflüssigkeit (CSF), Blut oder luftgefüllten
Kammern) Suszeptibilitätsunterschiede und daher Feldinhomogenitäten auftreten.
Bei der adiabatischen Inversion wird ausgenutzt, dass m um das effektive Feld Beff
präzediert bzw. sich an ihm ausrichtet (Gl. 2.7). Wenn man es bewerkstelligen kann,
dass sich die Richtung von Beff langsam ändert, wird m folgen und ebenfalls sei-
ne Richtung ändern. Die Richtungsänderung von Beff stellt sich als Änderung des
Winkels θ zwischen Beff und B1 dar (siehe Abb. 2.3). Das ist nichts anderes als eine
Rotation um den Vektor Ω, der die Winkelgeschwindigkeit mit dem Einheitsvektor
ey′ symbolisiert:
Ω =
dθ
dt
ey′ . (2.15)
Diese Richtungs- bzw. Winkeländerung kann auf mehrere Arten herbeigeführt wer-
den (siehe Gl. 2.8): 1. durch eine Änderung der Anregungsfrequenz ωHF ; 2. durch
eine Änderung der Resonanzfrequenz ω0, was gleichbedeutend ist mit einer Ampli-
tudenänderung von B0 oder 3. durch eine Änderung der Phase ϕ der HF-Anregung
(Norris, 2002). In einem zweiten rotierenden Referenzsystem mit den Koordinaten
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Abbildung 2.3: Das Prinzip der adiabatischen Inversion beruht darauf, dass die Magnetisierung
m parallel zum effektiven Magnetfeld Beff verbleibt und daher mit einer lang-
samen Richtungsänderung von Beff – ausgehend von der Ausrichtung entlang
+z hin zu der Ausrichtung entlang −z – invertiert wird. In einem zweiten ro-
tierenden Koordinatensystem (x′′, y′ = y′′, z′′), das gleichsam die Rotation von
Beff um den Vektor der Winkelgeschwindigkeit Ω durchführt, lässt sich dies
vereinfacht zeigen.
x′′, y′′ und z′′, das diesmal mit Ω in der x′-z′-Ebene um die y′-Achse, die identisch
mit der y′′-Achse ist, rotiert, kann die Bewegungsgleichung von m als:
dm
dt
= γm×
(
Beff +
Ω
γ
)
(2.16)
aufgeschrieben werden. Aus Gl. 2.16 kann abgeleitet werden, dass m entlang Beff
ausgerichtet bleibt, vorausgesetzt seine Richtungsänderung erfolgt langsam genug
(Abragam, 1961). Mit einer langsamen Richtungsänderung, also wenn gilt:
|Ω|  |γBeff |, (2.17)
lassen sich die x′′- und y′′-Komponenten von m durch Umformen der Gl. 2.16 als:
dmx′′
dt
' γ Beff my′′ bzw. dmy′′
dt
' −γ Beff mx′′ (2.18)
ausdrücken. Die Änderung der z′′-Komponente geht gegen Null. Das bedeutet schlicht,
dass m eine Rotation in der x′′-y′′-Ebene vollführt und die Winkelbeziehung zwi-
schen m und Beff während der Rotation konstant bleibt.
Die Bedingung aus Gl. 2.17 wird adiabatische Bedingung genannt. Was bedeutet
sie rein praktisch? Wann ist sie erfüllt? Für die Erklärung soll folgende Herleitung
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dienen. Die Winkelgeschwindigkeit |Ω| soll klein sein gegenüber der effektiven Prä-
zessionsfrequenz, d. h. der Winkel θ soll sich nur langsam ändern. θ kann durch:
tan θ =
−∆ω/γ
B1
(2.19)
beschrieben (siehe Abb. 2.3) und dessen zeitliche Änderung zum Beispiel durch eine
Änderung von ∆ω herbeigeführt werden. Dann gilt:
d(tan θ(t))
dt
=
dθ(t)
dt
1
cos2 θ
=
1
B1
d(−∆ω(t)/γ)
dt
. (2.20)
Mit Gl. 2.15 und cos θ = B1/Beff folgt:
Ω =
B1
B2eff
d(−∆ω(t)/γ)
dt
ey′ (2.21)
und durch Einsetzen der adiabatischen Bedingung geht daraus die Ungleichung:∣∣∣∣d(−∆ω(t)/γ)dt
∣∣∣∣ ∣∣∣∣γ B3effB1
∣∣∣∣ (2.22)
hervor. Die rechte Seite dieser Ungleichung hat im Resonanzfall, wenn |Beff | = |B1|
gilt, ihr Minimum, was zugleich der kritischste Fall für die Gültigkeit der Ungleichung
ist. Dadurch lässt sie sich weiter vereinfachen zu:∣∣∣∣d(−∆ω(t)/γ)dt
∣∣∣∣ γ B21 . (2.23)
Die adiabatische Bedingung lässt sich nun so interpretieren, dass sich eine Inversion
der Magnetisierung über einen gewissen Bereich von B1-Werten erzielen lässt, d. h.
also auch wenn Frequenzunterschiede durch B1-Inhomogenitäten auftreten, wenn
nur B1 ausreichend groß ist (Norris, 2002).
Eine weitere Bedingung für die Anwendung des adiabatischen Prinzips ist jedoch,
dass der adiabatische Durchgang, d. h. das Überstreichen der Resonanz, schneller
vonstatten gehen muss als jegliche Relaxation. Daher wird häufig von der Bedingung
des schnellen adiabatischen Durchgangs gesprochen. Da T2 stets kleiner als T1 ist,
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reicht es aus, die adiabatische Bedingung mit dem kritischeren Relaxationsterm für
T2 zu erweitern:
1
T2
 |Ω|  |γBeff |. (2.24)
Mit Gl. 2.21 und der Resonanzbedingung sowie der vorangegangenen Umstellung zu
Gl. 2.23 folgt:
B1
T2

∣∣∣∣d(−∆ω(t)/γ)dt
∣∣∣∣ γ B21 . (2.25)
Auf die Möglichkeiten, den adiabatischen Durchgang zu erreichen, wurde vorher be-
reits eingegangen. Für kontinuierliches arterielles Spin-Labeling (CASL) eignet sich
besonders die Variante, bei der die Resonanzfrequenz ω0 mit der Zeit geändert wird,
weil hierfür der Blutfluss in Richtung eines Feldgradienten der Stärke G ausgenutzt
werden kann. Die zeitliche Änderung von ω0 ist nun mit der Blutflussgeschwindig-
keit v parallel zum Gradienten als dω0
dt
= γ Gv gegeben. Man spricht daher auch
von flussgetriebener adiabatischer Inversion. Die Ungleichung des schnellen adiaba-
tischen Durchgangs (Gl. 2.25) erscheint für CASL dann folgendermaßen:
B1
T2
 |Gv|  γ B21 bzw.
1
T2
 |Gv|
B1
 γ B1. (2.26)
2.3 Bildgebung
Den Beginn des Kapitels 2.1 bildeten die Begriﬄichkeiten Kernspin- und Magne-
tresonanztomografie und deren physikalische Grundlagen. Nachdem dort die „To-
mografie“ außen vor gelassen wurde, soll sich ihr nun bei der Bildgebung zugewen-
det werden. Tomografie heißt soviel wie grafische Darstellung von Schnitten bzw.
Schnittbilder (Dudenredaktion, o. J.). Voraussetzung dafür ist eine räumliche Un-
terscheidbarkeit innerhalb des untersuchten Objekts. Im Folgenden werde ich die
Theorie der Bildgebung kurz zusammenfassen. Für weiterführende Literatur sei auf
die Bücher von Callaghan (1983), Haacke et al. (1999) und Bernstein et al. (2004)
verwiesen.
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2.3.1 Grundlagen der 2D-Bildgebung
Ortskodierung
Die Grundlage für die Erzeugung eines Signals in der MRT ist die Induktion einer
Spannung in der Empfangsspule, die durch die Präzession der Magnetisierung ver-
ursacht wird. Das Signal stammt aus dem gesamten Messobjekt und muss für eine
räumliche Unterscheidung ortskodiert werden.
Zur Kodierung der Position r = (x, y, z), von der ein Signalanteil stammt, wer-
den Magnetfeldgradienten G = (Gx, Gy, Gz) verwendet, die dem statischen Haupt-
magnetfeld überlagert werden. Sie erzeugen eine räumlich bedingte, lineare Ver-
schiebung der Resonanzfrequenz, die im rotierenden Koordinatensystem gegeben ist
durch:
∆ω(r) = γG · r. (2.27)
Ein zweidimensionales (2D) Bild eines Objektes wird in der Regel in drei Stufen ko-
diert, nämlich durch 1. die Schichtanregung, 2. die Frequenz- und 3. die Phasenkodie-
rung. Abbildung 2.4 A stellt diese drei Schritte beispielhaft für eine Gradientenecho-
(GRE)-Sequenz dar, wobei die Schichtanregung entlang der z-, die Frequenzkodie-
rung entlang der x- und Phasenkodierung entlang der y-Achse angezeigt ist. Um eine
Schicht anzuregen, wird während des HF-Pulses ein Feldgradient senkrecht zur ge-
planten Schichtebene angelegt. Dadurch wird die Präzessionsfrequenz ortsabhängig
(vgl. Gl. 2.27) und für eine bestimmte Schicht, die durch die Trägerfrequenz des HF-
Pulses bestimmt wird, ist der HF-Puls resonant. Die Dicke der Schicht ergibt sich
aus der Bandbreite des Pulses. Aufgrund des Feldgradienten kommt es innerhalb
der angeregten Schicht zu einer positionsabhängigen Phasendispersion der Magne-
tisierung, welche die Amplitude des insgesamt angeregten Signals aus der Schicht
reduziert. Diese kann mit einem Rephasierungsgradienten umgekehrter Polarität und
der Hälfte des nullten Moments, d. h. halben Flächeninhalts unter der Gradienten-
Zeit-Kurve, wieder rückgängig gemacht werden (siehe Gz in Abb. 2.4 A). Nachdem
durch die Schichtanregung das Gebiet, aus dem das Signal stammt, auf eine Schicht
eingeschränkt wurde, muss in einem zweiten und dritten Schritt die Ortsauflösung
in der Schichtebene, orthogonal zur Schichtrichtung, festgelegt werden. Für die Fre-
quenzkodierung wird während der Signalaufnahme ein Feldgradient in einer Achse
orthogonal zur Schichtrichtung angelegt (siehe Gx in Abb. 2.4 A). Dieser führt zu
einer entlang seiner Achse ortsabhängigen Präzessionsfrequenz. Das empfangene Si-
gnal ist eine Überlagerung der mit diesen Frequenzen kodierten räumlichen Anteile.
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Zwischen Schichtanregung und Signalaufnahme wird die Phasenkodierung vorge-
nommen. Der dazu nötige Gradient ist jeweils orthogonal zur Schicht- und zur Fre-
quenzkodierrichtung und verursacht eine ortsabhängige Phasenentwicklung entlang
seiner Achse:
φ(r, τ) = γ
∫ τ
0
r ·G(t)dt. (2.28)
τ ist dabei die Dauer des Gradienten. Da sich die Phasen bei der Signaldetektion
aufsummieren, sind für die Aufnahme eines zweidimensionalen Bildes mehrere Si-
gnalaufnahmen mit unterschiedlicher Gradientenstärke notwendig (siehe Gy in Abb.
2.4 A).
Für ein Signal, das ortskodiert ist, lässt sich der Signalbeitrag dS(r, τ) eines Vo-
lumenelements dV mit der Spindichte ρ(r) und der zeitabhängigen Phase φ(r, τ)
darstellen als:
dS(r, τ) = ρ(r) dV eiφ(r,τ). (2.29)
Wegen der Aufsummierung des Signals über das angeregte Volumen, unter Einbe-
ziehung von Gl. 2.28 und mit Vernachlässigung der Relaxation ist das detektierte
Signal gegeben als:
S(τ) =
∫∫∫
ρ(r) eiγ
∫ τ
0 r·G(t)dt dr. (2.30)
Eine einfachere Beschreibung der Signalaufnahme wurde mit der Einführung des
zum Ortsraum reziproken Fourier-Raumes, dem sogenannten k-Raum oder Raum
der „räumlichen“ Frequenzen, in die MR-Bildgebung erreicht (Mansfield & Grannell,
1973). Der k-Raum ist durch den Ortsfrequenz- bzw. Wellenzahlvektor k:
k(τ) =
γ
2pi
∫ τ
0
G(t)dt (2.31)
definiert und Gl. 2.30 wird unter Einbeziehung von k zu:
S(k) =
∫∫∫
ρ(r) ei2pikr dr. (2.32)
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Durch inverse 2D-Fouriertransformation des Signals im k-Raum erhält man das MR-
Bild im Ortsraum mit der Spindichte
ρ(r) =
∫∫∫
S(k)e−i2pikrdk. (2.33)
Die Aufnahme eines MR-Bildes lässt sich allgemein durch Trajektorien im k-Raum
darstellen. Ist z. B. die Schichtrichtung entlang der z-, die Frequenzkodierung ent-
lang der x- und die Phasenkodierung entlang der y-Achse definiert, dann stellt eine
horizontale Zeile in der kx-ky-Ebene einen Phasenkodierschritt der Datenaufnah-
me dar (Abb. 2.4 B). Entlang dieser k-Raum-Zeile (kx) erscheinen als Ergebnis der
Frequenzkodierung die frequenzabhängigen Signalanteile. Die Aufnahme eines MR-
Signals erfolgt diskret, d. h. in bestimmten Zeitschritten ∆t (engl. dwell time), die
gemäß des Nyquist-Kriteriums für eine korrekte Abtastung ausreichend kurz sein
müssen, nämlich umgekehrt proportional zum Doppelten der maximalen Signalfre-
quenz. Damit und mit einer konstanten Gradientenamplitude in x-Richtung (Gx)
folgt aus Gl. 2.31 die Schrittweite in kx-Richtung:
∆kx =
γ
2pi
Gx∆t. (2.34)
Die Größe des untersuchbaren Gebietes, auch Gesichtsfeld (FOV , engl. field of view)
genannt, ist umgekehrt proportional zur Schrittweite im k-Raum, d. h. sie wird durch
die Gradientenstärke und die Abtastrate bestimmt:
FOVx =
1
∆kx
=
2pi
γGx∆t
. (2.35)
Ein zweidimensionales Bild wird durch Variation des Phasengradienten in äquidi-
stanten Schritten ∆Gy erreicht, so dass mit jeder Datenaufnahme eine k-Raum-Zeile
an einer diskreten ky-Position ausgelesen wird. Aus Gl. 2.31 folgt für die Schrittweite
in Phasenkodierrichtung:
∆ky =
γ
2pi
∆Gyτy (2.36)
und es gilt für das Gesichtsfeld analog zu Gl. 2.35:
FOVy =
1
∆ky
=
2pi
γ∆Gyτy
. (2.37)
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Die räumliche Auflösung in Frequenz- bzw. Phasenkodierrichtung ist gegeben durch
den Quotienten aus Gesichtsfeld und der jeweiligen Anzahl der Messpunkte, d. h. der
Anzahl der Abtastpunkte bzw. der Phasenkodierschritte. Für die Aufnahme eines
3D-Bildes wird die Phasenkodierung entlang einer weiteren Raumrichtung durchge-
führt und das MR-Bild durch 3D-Fouriertransformation berechnet.
Pulssequenzen
Abbildung 2.4: A: Gradientenecho-Pulssequenz für einen 2D-Auslesevorgang mit Schicht-
anregung in z-, Phasenkodierung in y- und Frequenzkodierung in x-Richtung.
B: Sich damit ergebender Ablauf der Aufnahme der k-Raum-Zeilen.
Ausgewählte Pulssequenzen, die die Basis für die in dieser Arbeit verwendeten Si-
gnalaufnahmen bilden, möchte ich nun näher vorstellen, als erstes das Gradienten-
echo (GRE). Der Name verrät das Prinzip, das dahinter steht: nach der Signalan-
regung wird durch Gradientenschaltung ein Echo erzeugt. Dazu wird dem für die
Frequenzkodierung benötigten Gradienten, der gleichzeitig mit der Signalaufnahme
angelegt wird, ein umgekehrt gepolter Gradient vorgeschaltet. Dieser lässt das Si-
gnal zunächst dephasieren. Der nachfolgende Gradient rephasiert das Signal wieder,
was als Gradientenecho bezeichnet wird. Abbildung 2.4 A zeigt ein entsprechen-
des Sequenzdiagramm mit Echoformierung durch Gx. Das Echo hat sich zu seiner
maximalen Stärke aufgebaut, wenn sich die nullten Momente beider Gradienten
(negativer und positiver Teil von Gx) ausgleichen, wenn also die Phasendispersion
Null ist. Die Zeit zwischen HF-Anregung und Echomaximum wird Echozeit TE ge-
nannt. Sie bezeichnet den Zeitpunkt, wenn das Zentrum des k-Raums (in diesem
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Fall das Zentrum der entsprechenden kx-Zeile) überstrichen wird. Durch Feldinho-
mogenitäten verursachte Dephasierung (T ′2) kann im Gegensatz zu einem Spin-Echo
(oder Hahn-Echo) mit GRE nicht rückgängig gemacht werden und das Signal zer-
fällt mit T ∗2 (siehe Gl. 2.14). Das bedeutet für das detektierte Signal zusätzlich eine
TE-Abhängigkeit. Für die Aufnahme der nächsten Zeile wird eine erneute Anregung
der Magnetisierung benötigt. Die Zeit zwischen zwei HF-Anregungspulsen wird Re-
petitionszeit TR genannt.
Eine Variante der GRE-Pulssequenz, die in dieser Arbeit häufiger verwendet wird,
ist das sogenannte FLASH (Fast Low Angle SHot) (Frahm et al., 1986; Haase et
al., 1986). Für die Signalanregung wird die Magnetisierung dabei nur um einen klei-
nen Winkel (β) in Richtung der Transversalebene gekippt, sodass ein Großteil der
Längsmagnetisierung (mz) erhalten bleibt und für erneute Anregung genutzt werden
kann. Daher kann TR gering gehalten und die Datenaufnahme schnell durchgeführt
werden.
Bei der FLASH-Methode wird die Transversalmagnetisierung nach jeder Repetiti-
on durch sogenannte Crusher -Gradientenpulse (oder Spoiler -Gradienten) zerstört.
Neben diesem Gradienten-Spoiling gibt es die Möglichkeit, die Transversalmagneti-
sierung durch unterschiedliche Sender- bzw. Empfängerphasen in jeweils aufeinan-
derfolgenden Repetitionen zu zerstören (sogenanntes HF-Spoiling). Durch den wie-
derholten Ablauf von Kleinwinkelanregung und anschließender T1-Relaxation zwi-
schen den HF-Pulsen stellt sich schließlich ein Gleichgewichtszustand (engl. steady
state) ein. Die Entwicklung des Signals lässt sich mit einer geometrischen Reihe
beschreiben und man erhält für das Steady-State-Signal:
S ∝ m0 sin β 1− e
−TR/T1
1− e−TR/T1 cos β e
−TE/T ∗2 . (2.38)
Das Signal wird maximal unter Verwendung des sogenannten Ernst-Winkels βE
(Ernst & Anderson, 1966), für den gilt:
βE = arccos
(
e−TR/T1
)
. (2.39)
Echo-Planar Imaging (EPI)
Echo-Planar Imaging (EPI) (Mansfield, 1977) ist eine Pulssequenz, die eine sehr
schnelle Aufnahme eines MR-Bildes ermöglicht. Der Name bezieht sich auf die flä-
chige Abtastung der gesamten k-Raum-Ebene, die nach einer einzigen Anregung
(engl. single shot) erfolgt. Dabei erzeugt eine Folge von Gradientenpulsen, die in
19
2 Grundlagen
Abbildung 2.5: A: Gradientenecho-EPI-Sequenz und B: zugehöriger Ablauf der k-Raum-
Abtastung.
ihrem Vorzeichen alternieren, eine Reihe von Echos (siehe Gx und HF in Abb. 2.5
A). Mit jedem Echo wird eine k-Raum-Zeile abwechselnd mit positivem und negati-
vem Gradienten ausgelesen (kx-Richtung in Abb. 2.5 B). Durch die Phasenkodierung
wird gesteuert, dass der k-Raum in y-Richtung durchlaufen wird. Indem zunächst
vor dem ersten Echo ein Phasendephasierungsgradient geschaltet wird, wird die
äußerste ky-Position angelaufen. Um von dort aus den k-Raum zu durchschreiten,
werden zwischen den Echos kurze Phasenkodiergradienten (engl. blips) geschaltet
(siehe Gy in Abb. 2.5 A). Damit ist es möglich, den k-Raum in deutlich weniger als
100ms zu erfassen (Bernstein et al., 2004). Die Vorteile dieser Methode liegen in der
Zeitersparnis und der geringeren Anfälligkeit für Bewegung. Natürlich gehen damit
aber auch Nachteile einher. So weicht z. B. für verschiedene k-Raum-Zeilen die Zeit
zwischen Anregung und Auslesen voneinander ab und es ergibt sich für jede k-Raum-
Zeile eine unterschiedliche Signalstärke, die im erzeugten MR-Bild zu einer breiteren
Punktspreizfunktion (point spread function) und damit zu einer von T ∗2 abhängigen
Unschärfe (engl. T ∗2 -blurring) führt. Eine weitere Ursache für Artefakte bei EPI ist
die erhöhte Anfälligkeit für Suszeptibilitätsunterschiede und Feldinhomogenitäten
(∆B0) z. B. durch unterschiedliche, aneinander grenzende Gewebe. Suszeptibilitäts-
unterschiede führen zur Auslöschung des Signals, wenn ein durch sie verursachter
starker Gradient, z. B. in Schichtrichtung, die Feldunterschiede innerhalb eines Vo-
xels stark erhöht. Dies ist durch die verkürzte T ∗2 (vgl. Gl. 2.14) begründet, die
bewirkt, dass das Signal sehr schnell dephasiert.
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Weiterhin führen Suszeptibilitätsunterschiede und Feldinhomogenitäten zu Frequenz-
unterschieden benachbarter Voxel. Für die Stärke der Artefakte, die sich daraus
ergeben, nämlich Voxelverlagerungen und Verzerrungen, ist die Gesamtzeit der Auf-
nahme TEPI = ∆t · Nx · Ny mit den Anzahlen der Frequenz- Nx und der Pha-
senkodierschritte Ny ausschlaggebend. Aufgrund der zeitlichen Nähe der Aufnahme
einzelner Punkte entlang einer k-Raum-Zeile in Frequenzkodier- bzw. kx-Richtung
mit ∆t bleibt deren Phasenunterschied gering und Feldinhomogenitäten entlang
kx sind eher unkritisch (Schmitt et al., 1998). Im Gegensatz dazu sind Effekte
in Phasenkodierrichtung mitunter massiv. Die Strecke ∆Y (in Pixel), um die ein
Voxel in Phasenkodierrichtung verschoben wird, ergibt sich aus ∆Y = ∆ω/BWy =
∆ω·∆t·Nx·Ny = ∆ω·TEPI . BWy ist dabei die Bandbreite pro Pixel in Phasenkodier-
richtung. Indem die Gesamtaufnahmezeit verkürzt wird, kann die Verschiebung von
Voxeln verringert werden. Stauchungen oder Dehnungen des MR-Bildes treten auf,
wenn, durch Suszeptibilitätsunterschiede verursacht, ein zusätzlicher der Phasenko-
dierrichtung entgegengesetzter oder gleichgerichteter Feldgradient existiert. Dann
wird die Echozeit im ersten Fall ausgedehnt und ∆ky verringert und im zweiten
Fall wird TE verkürzt und ∆ky gespreizt. Kann aufgrund dieser Effekte das Zen-
trum des k-Raumes nicht abgetastet werden, folgt Intensitätsverlust. Signalverluste
in bestimmten Regionen können durch eine Umkehrung der Phasenkodierrichtung
(De Panfilis & Schwarzbauer, 2005) reduziert werden. Anhand einer zusätzlich auf-
genommenen Magnetfeldverteilung (Jezzard & Balaban, 1995) kann außerdem eine
Korrektur von Verzerrungen vorgenommen werden.
Zusätzliche, zeitabhängige Effekte werden durch die Mobilität von Spins, z. B. beim
Transport von Spins mit dem Blutfluss, bewirkt. In Schmitt et al. (1998) wurden die
Folgen des Blutflusses übersichtlich zusammengefasst. Sie umfassen u. a. den Signal-
verlust durch Dephasierung, die im Vergleich zur eben beschriebenen verstärkt wird,
da sich Spins (unterschiedlicher Geschwindigkeit) durch ein Gradientenfeld bewegen;
und die fehlerhafte Lokalisation bzw. verzerrte Darstellung von Gefäßen, die dadurch
hervorgerufen werden, dass sich die Spins zwischen HF-Anregung, Phasenkodierung
und Signalaufnahme gerichtet bewegen. Zum Beispiel sorgt ein schräger Verlauf eines
Gefäßes entlang der Schicht- und Phasenkodierrichtung für eine Verzerrung in Pha-
senkodierrichtung bei der Abbildung des Gefäßes, während eine zweidimensionale
Verschmierung auftritt, wenn das Gefäß schräg entlang der Richtung der Frequenz-
und der Phasenkodierung verläuft.
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2.3.2 Methoden zur Beschleunigung der Bildaufnahme
Eine verkürzte Gesamtzeit für die Aufnahme eines MR-Bildes ermöglicht es, z. B.
die Echozeit bei Single-shot-Methoden wie EPI zu reduzieren oder den Einfluss von
Bewegungsartefakten zu minimieren. Zwei Methoden, dies zu erreichen, sind die
Partial-Fourier-Methode und die parallele Bildgebung (Beispiel GRAPPA).
Die Partial-Fourier-Methode
Die Partial-Fourier-Methode nutzt die Symmetrie des k-Raumes aus (Feinberg et
al., 1986), um die Aufnahme eines MR-Bildes zu beschleunigen. Der Hintergrund ist,
dass die Fouriertransformation eines reellen Objektes eine hermitesche Symmetrie
des k-Raums bedingt:
S(kx, ky, kz) = S
∗(−kx,−ky,−kz). (2.40)
Theoretisch sind somit die Hälfte der im k-Raum enthaltenen Informationen redun-
dant und lassen sich durch Anwendung dieser Symmetrie ergänzen. Praktisch wird
die Symmetriebedingung jedoch durch Anteile, die nicht resonant sind, verletzt,
die zu unerwünschten Phasenverschiebungen führen. Daher ist es notwendig, den
k-Raum über das Zentrum hinaus auszulesen, um eine Phasenkorrektur zu ermögli-
chen und Artefakte zu vermeiden. Die Partial-Fourier-Methode kann sowohl in der
Frequenz- als auch – was typischerweise gemacht wird – in der Phasenkodierrichtung
angewendet werden. Der Anteil des ausgelesenen k-Raums wird als Partial-Fourier-
Faktor bezeichnet. Mit der Verkürzung der Messzeit geht allerdings auch eine Ein-
buße des Signal-Rausch-Verhältnisses (SNR, engl. signal-to-noise ratio) einher, da
bei der k-Raum-Vervollständigung korreliertes Rauschen hinzugefügt wird, dass sich
nicht, wie bei der Aufnahme des vollständigen k-Raums, durch Mittelung auslöscht.
Parallele Bildgebung
Der Einsatz paralleler Bildgebung ist möglich, wenn für die Aufnahme des Signals
Array-Spulen verwendet werden, deren Empfangskanäle unabhängig voneinander
sind. Jedes Spulenelement empfängt das Signal seines Empfindlichkeitsbereiches
oder -volumens. Das MR-Bild wird durch Kombination der Informationen jedes
Spulenelementes rekonstruiert. Bei paralleler Bildgebung wird allerdings nicht das
Gesamtsignal aller, sondern die Signale der einzelnen Spulenelemente separat ver-
arbeitet und erst später zusammengesetzt. Da sich die Empfindlichkeitsbereiche der
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Spulenelemente überlagern, birgt parallele Bildgebung die Möglichkeit, Messzeit
einzusparen, indem bei der Datenaufnahme k-Raum-Zeilen übersprungen werden.
Die fehlende Information wird durch die aufgenommenen Signale und Empfindlich-
keitsprofile aller Spulenelemente berechnet. Man unterscheidet dabei zwei Vorge-
hensweisen, die die beiden Arten paralleler Bildgebung ausmachen: die Ortsraum-
Methode, bei der die Signalkombination und -korrektur nach der Fouriertransforma-
tion der Einzelsignale (also im Ortsraum) geschieht und die k-Raum-Methode, bei
der die Vervollständigung der Informationen vor der Fouriertransformation im k-
Raum vorgenommen wird. Die Signalkombination kann nur weitestgehend fehlerfrei
ablaufen, wenn die Empfindlichkeitsverteilung der Spulenelemente bestimmt wurde.
Ein Beispiel für die erste Methode ist SENSE (SENSitivity Encoding) (Pruessmann
et al., 1999)), das ich hier nur der Vollständigkeit halber erwähne. Zur zweiten Grup-
pe gehört GRAPPA (Generalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisitions)
(Griswold et al., 2002), das in dieser Arbeit verwendet wurde und auf das ich daher
näher eingehe.
Bei GRAPPA werden einige benachbarte k-Raum-Zeilen als Referenzlinien zusam-
menhängend abgetastet, während im größten Teil des k-Raums Zeilen ausgelassen
werden. Die Referenzlinien werden für die im Namen vorkommende Autokalibrierung
benutzt. Das bedeutet, aus den Phaseninformationen dieser Linien aller Spulenele-
mente werden Wichtungsfaktoren für jedes Element berechnet, die den Einfluss der
einzelnen Elemente auf die räumlichen Frequenzen des gesamten k-Raums wieder-
geben. Damit werden die fehlenden k-Raum-Zeilen ermittelt und ergänzt:
S(ky,acq + n∆ky) =
Nc−1∑
j=0
qj,nSj(ky,acq), n = 1, 2, ...,R− 1 (2.41)
wobei ky,acq die aufgenommene k-Raum-Zeile, n und j die Indizes der ausgelassenen
Zeilen bzw. der Spulenelemente, Nc die Anzahl der Spulenelemente, qj,n der aus der
Empfindlichkeitsverteilung berechnete Wichtungsfaktor des Spulenelementes j für
die fehlende k-Raum-Zeile n und Sj(ky,acq) das mit dem Element j gemessene Signal
der k-Raum-Zeile ky,acq sind. Der Beschleunigungsfaktor R (er taucht im Methoden-
teil als GRAPPA-Faktor wieder auf) gibt an, inwieweit sich die Messung beschleu-
nigen lässt. So ist die Messzeit bei R = 2 halbiert, da nur jede zweite k-Raum-Zeile
aufgenommen wird, bei R = 3 ist es jede dritte und die Messzeit verkürzt sich auf ein
Drittel. Durch die Ergänzung des k-Raums vor der Fouriertransformation werden
Einfaltungen, wie sie in der Ortsraum-Methode vorkommen, vermieden. Anschlie-
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ßend werden die von den einzelnen Spulenelementen stammenden, rekonstruierten
Bilder zum endgültigen MR-Bild kombiniert.
2.4 Perfusion
2.4.1 Anatomie und Physiologie
In der Medizin ist Perfusion definiert als „Durchströmung, z. B. des Körpers oder
einzelner Organe mit Flüssigkeit, im engeren Sinn mit Blut“ (Pschyrembel, 2007a).
In dieser Arbeit wird die Blutversorgung des Gehirns über die großen zuführenden
Arterien betrachtet. Diese werden weiter unten besprochen. Die Arterien verzweigen
sich in immer kleinere Gefäße bis sie auf der Ebene der Kapillaren in direktem Aus-
tausch mit dem umliegenden Gewebe stehen. Über ihre semipermeable Gefäßwand
tauschen die Kapillaren Nähr- und Abfallstoffe mit den Zellen des zu versorgenden
Gewebes aus.
Im Gehirn haben die Kapillaren zusätzlich eine besondere Barrierefunktion, die als
Blut-Hirn-Schranke bezeichnet wird. Die Endothelzellen der Kapillarwände sind sehr
eng miteinander verbunden (Tight Junctions) und es gibt, anders als in peripheren
Gefäßen, keine Öffnungen bzw. Zwischenzellspalte durch die größere Moleküle pas-
sieren könnten. Das Gehirn wird so vor dem Eindringen schädlicher Stoffe geschützt.
Für Wasser ist die Zellmembran ausreichend durchlässig, sodass es die Blut-Hirn-
Schranke passieren kann. Allein diese außergewöhnliche Schutzeinrichtung lässt es
offensichtlich werden, dass das Gehirn eine Sonderstellung einnimmt. Als Teil des
zentralen Nervensystems hat es die Hauptaufgabe, alle lebenswichtigen Funktionen
des Körpers zu koordinieren und auf äußere Reize z. B. zu Schutzzwecken zu reagie-
ren. Dazu gehört es, vergleichbar einem großen Logistikzentrum, eingehende Reize
zu verarbeiten und an die richtigen Stellen weiterzuleiten bzw. daraus folgende, neu
generierte Reize gezielt auszusenden. Der Aufbau des Gehirns ist an diese Aufga-
ben angepasst. So besteht es aus Nervenzellen, die miteinander über Synapsen in
Kontakt stehen. Die Zellkörper der Nervenzellen bilden die graue Substanz (GM;
gray matter), die die äußere Schicht des Gehirns, die sogenannte Hirnrinde bzw.
Kortex ausmacht. Auch die tiefer liegenden, subkortikalen Kerne, die Basalganglien
– man kann sie sich als Umschaltstellen vorstellen – gehören zur GM. Demgegen-
über unterscheidet man die weiße Substanz (WM; white matter), die hauptsächlich
myelinisierte und nicht myelinisierte Axone enthält, die abgehenden Nervenzellfort-
sätze, über die die Reizweiterleitung, auch über lange Strecken, passiert. Das Gehirn
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ist von Cerebrospinalflüssigkeit (CSF; auch Liquor cerebrospinalis), der sogenannten
Rückenmarks- bzw. Hirnflüssigkeit, als Schlag und Stoß dämpfender Puffer umgeben.
Diese füllt auch die Hohlräume innerhalb des Gehirns, die sogenannten Hirnventri-
kel.
Und nicht zuletzt durchzieht ein Netz von Blutgefäßen das Gehirn, das von den
großen, zuführenden Arterien gespeist wird, um Nährstoffe anzuliefern und so die
Energiezufuhr für die Arbeit des Gehirns zu gewährleisten. Die großen, das Ge-
hirn versorgenden Blutgefäße sind – jeweils auf beiden Körperseiten zu finden – die
Halsschlagader (CCA; Arteria carotis communis) und die Wirbelarterie (VA; Ar-
teria vertebralis). An der Karotisgabel, auch als Bifurkation bezeichnet, teilt sich
die Halsschlagader in die innere (ICA; Arteria carotis interna) und die äußere Hals-
schlagader (ECA; Arteria carotis externa). Der Verlauf der ICA wird oft in vier Ab-
schnitte unterteilt, den Halsteil (Pars cervicalis), den Felsenbeinteil (Pars petrosa),
der die knöcherne Schädelbasis passiert, den Teil durch den Sinus cavernosus (Pars
cavernosa), einen großräumigen, intrakranialen, venösen Blutleiter und den Gehirn-
teil (Pars cerebralis) (Pschyrembel, 2007b). Die besonderen Formationen der ICA
eignen sich als Orientierungspunkte und Ortsbezüge. So tritt z. B. die ICA gerade
nach oben gerichtet, zur ICA Pars petrosa werdend durch den Karotiskanal (Canalis
caroticus) in den Schädelknochen ein, worauf sie – noch im Knochen verlaufend –
in einem markanten (nahezu 90◦-) Bogen nach vorne und zur Mitte (anteromedial)
zieht und einige Zentimeter diesen Kurs hält. Dieser letztgenannte Teil der ICA wird
als horizontales Segment der Pars petrosa bezeichnet. Die ICA teilt sich in ihrem
späteren Verlauf u. a. in die Arteria cerebri anterior (ACA) und die Arteria cerebri
media (MCA) und versorgt darüber den Frontal- (Stirn-), Parietal- (Scheitel-) und
den seitlichen Temporallappen (Schläfenlappen) sowie die Basalganglien, z. B. das
Putamen (Welch et al., 1997; Runge, 2017). Man spricht dabei auch von vorderem
Kreislauf.
Die Gefäße der VA beider Körperseiten vereinigen sich zu der unpaaren Basilarar-
terie (BA; Arteria basilaris), von der später wiederum zu beiden Seiten die Arteria
cerebri posterior (PCA) abzweigt. Diese Gefäße bilden den hinteren Kreislauf, der
die Versorgung der hinteren Großhirnbereiche (den Hinterhaupts- oder auch Okzi-
pitallappen), des medialen Temporallappens sowie des Thalamus, des Hirnstamms
und des Kleinhirns (Cerebellum) gewährleistet (Welch et al., 1997; Runge, 2017).
Die ECA versorgt extrakranielle Gebiete des Kopfes, hauptsächlich das Gesicht, den
Schädel und die Organe des Halses. Durch die Verzweigung der Arterien verringern
sich die Durchmesser der nachfolgenden Gefäße gegenüber jenen aus denen sie her-
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vorgegangen sind. Insgesamt steigt aber die Querschnittsfläche, durch die Blut fließt,
je mehr sich der Gefäßbaum auffächert und desto kleiner wird die Blutflussgeschwin-
digkeit innerhalb der kleiner werdenden Gefäße (Kramer et al., 1974). Dadurch ist
das Kreislaufsystem in der Lage, das benötigte Blut schnell an den Austauschort zu
transportieren, dort aber einen so langsamen Fluss zu gewährleisten, dass der Stof-
faustausch zwischen Kapillaren und Zellen geschehen kann. Mit den Unterschieden in
Kaliber und Geschwindigkeit gehen weitere strömungsbedingte Änderungen einher,
die z. B. das zeitliche Flussprofil (bzw. die Flussrate) betreffen. Das Flussprofil wird
durch den ca. 0,8 bis 1 s dauernden Herzzyklus bestimmt und weist entsprechend für
die Systole, die Austreibungsphase, eine hohe Flussrate und Blutflussgeschwindig-
keit auf, für die Diastole, die Entspannungsphase des Herzmuskels, jeweils geringere
Werte. Diese zeitliche Variation ist in jeder größeren Arterie zu messen, weist jedoch
für jedes Gefäß eine charakteristische Form auf. In den großen, herznahen Arterien,
z. B. der CCA ist der Unterschied zwischen dem systolischen Spitzenwert und dem
diastolischen Minimalwert sehr groß, während sich das Flussprofil für kleine Arte-
rien, z. B. der VA abflacht (vgl. Holdsworth et al. (1999) und Ford et al. (2005)).
In den Blutgefäßen wird der Fluss in den meisten Fällen als laminare Strömung
angesehen. Er kann in turbulente Strömung umschlagen, z. B. an Gabelungen, Ge-
fäßverengungen oder starken Biegungen oder wenn sehr hohe Fließgeschwindigkeiten
auftreten (Guyton & Hall, 2006).
Auf einige besondere Areale und Strukturen des Gehirns möchte ich noch eingehen,
da sie in dieser Arbeit erscheinen und entweder als Orientierungspunkt oder ausge-
wertetes Gebiet Verwendung finden.
Die Inselrinde (auch Insel, lat. Insula) ist ein Teil der Großhirnrinde, der inner-
halb der seitlichen Hirnfurche (Sulcus lateralis) unter Teilen des Frontal-, Parietal-
und Temporallappens verdeckt liegt (Pschyrembel, 2007c). Die Insel wird durch die
MCA mit Blut versorgt (Runge, 2017) und ist eines der Hirngebiete mit der kürzes-
ten Transitzeit (Mildner et al., 2014), Blut aus der Halsschlagader kommt dort also
am schnellsten an. Dadurch kann markiertes Blut nach einer wesentlich kürzeren
Wartezeit als üblich in den zugehörigen Voxeln gemessen werden. Diese Eigenschaft
wird bei der Aufnahme und Auswertung eines schnellen Vorabscans für die Korrek-
tur von Feldinhomogenitäten ausgenutzt (siehe Kapitel 3.3.3).
Aus ganz ähnlichen Gründen, nämlich seiner markanten Form und der damit ver-
bundenen leichten Auffindbarkeit sowie seiner Perfusionseigenschaften, einer kurzen
Transitzeit und dem Fehlen großkalibriger Gefäße, wird das Putamen in dieser Ar-
beit verwendet, um Perfusionswerte interindividuell in den Voxeln dieser bestimmten
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Region (ROI; Region Of Interest) zu vergleichen. Das Putamen gehört zu den Ba-
salganglien.
Die Kleinhirnbasis bezeichnet die untere Kante des Kleinhirns. In dieser Arbeit wur-
de sie als Ortsreferenz für die Lage der Bildgebungs- und Labeling-Schicht bei der
Labeling-Effizienz-Messung verwendet. In anderen Publikationen findet man oft die
Verbindungslinie zwischen der vorderen (AC; Commissura anterior) und der hin-
teren Kommissur (PC; Commissura posterior) als Bezugslinie für Ortsangaben in
axialer Richtung im Gehirn. Die Kommissuren sind Stränge aus weißer Substanz,
die Querverbindungen zwischen den beiden Großhirnhemisphären bilden. In sagit-
talen Schnittbildern durch die Mitte des Hirns erscheinen sie als auffällige, leicht
aufzufindende runde Gebilde bzw. Verdickungen an der Vorder- bzw. Hinterwand
des dritten Ventrikels.
2.4.2 Perfusionsbildgebung mit Arteriellem Spin-Labeling
Das Prinzip im Überblick
Arterielles Spin-Labeling (ASL) ist eine MRT-Methode, Perfusion nichtinvasiv zu
messen, d. h. ohne in den Körper einzugreifen bzw. ihn oder ein Organ zu verlet-
zen. Blut bzw. Wassermoleküle im Blut werden dabei als endogener Tracer benutzt,
der magnetisch markiert bzw. gelabelt wird. Da Wasser durch die Kapillarwand
diffundieren kann, wird es sich aus dem Blut heraus in Gewebe und dessen Zel-
len hinein bewegen und umgekehrt. Durch diesen Austausch zwischen markierten
und nicht markierten Wassermolekülen wird die Perfusion von Gewebe bestimm-
bar. Da Blut nur einen geringen Anteil im beobachteten Volumenelement (Voxel)
ausmacht, wird nur ein niedriges, aber dennoch messbares Signal erzeugt. Das ASL
Experiment beinhaltet eine Labeling- (L) und eine Kontrollbedingung (C). In der
Labeling-Bedingung wird Blut wie oben genannt magnetisch markiert, während in
der Kontrollbedingung das Labeling unterbunden wird, aber störende Effekte, die
sich durch die technische Umsetzung in der Labeling-Bedingung auf die Bildgebung
auswirken, nachgeahmt werden. In beiden Bedingungen wird das Signal aufgenom-
men, das jeweils aus Anteilen von im Blut und von im Gewebe erzeugtem Signal
besteht. Anschließend wird die Differenz beider Bedingungen gebildet. Übrig bleibt
die Signaldifferenz, die im Idealfall rein auf der Perfusion (f) basiert.
Wenn die Magnetisierung von Spins im Blut in der Labeling-Bedingung eine Inversi-
on erfährt, wird die Signaldifferenz aus beiden Bedingungen maximal. Das Erreichen
eines bestimmten Inversionsgrades (ausgehend vom Gleichgewichtszustand) wird all-
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gemein als Inversionseffizienz bezeichnet. Die Inversionseffizienz (αL) kann demnach
Werte zwischen 0%, wenn nicht, und 100%, wenn erfolgreich und ohne Verluste
invertiert wurde, annehmen. Es ist zweckmäßig, die Magnetisierung der Kontrollbe-
dingung genauso auf die Gleichgewichtsmagnetisierung zu beziehen. Ich werde aus
Konsistenzgründen im Weiteren auch für diesen Term den Begriff „Effizienz“ verwen-
den, obwohl sie im Idealfall 0% sein soll und jede Abweichung hiervon sich nachteilig
auf die Unterscheidbarkeit der magnetischen Ausgangszustände des Blutes, d. h. auf
den gewünschten Kontrast, auswirkt und somit im eigentlichen Sinne ineffizient ist.
Die Kombination aus beiden „Effizienzen“, der Inversions- und der Effizienz der Kon-
trollbedingung, liefert die Labeling-Effizienz α (siehe Kapitel 2.4.5).
Verschiedene Arten des Arteriellen Spin-Labelings
Seit das Prinzip des ASL 1992 das erste Mal beschrieben wurde (Detre et al., 1992;
Williams et al., 1992), hat sich die Methode in zwei Richtungen weiterentwickelt: in
kontinuierliches ASL (CASL; continuous ASL) und gepulstes ASL (PASL; pulsed
ASL). Wenden wir uns zunächst CASL zu. Diese Art des Labelings benutzt einen
kontinuierlichen Hochfrequenzpuls (HF-Puls), um die Magnetisierung der Blutspins
zu invertieren während sie durch die Labeling-Schicht unterhalb des bei der Per-
fusionsbildgebung betrachteten Gebietes fließen. Das geschieht durch sogenannte
flussgetriebene adiabatische Inversion (siehe auch Kapitel 2.2). CASL sorgt damit
für einen für die Dauer des HF-Pulses stetigen Zustrom von markierten Blutspins,
dem Bolus, aus der Labeling-Schicht in die Bildgebungsschicht. Typischerweise wird
bei CASL für eine Zeitdauer von 1-3 s gelabelt (Alsop et al., 2015). Da das gelabelte
Blut in der Zeit des Transits von der Labeling- in die Bildgebungsschicht relaxiert,
hängt der Kontrast bzw. das ASL-Signal entsprechend der jeweiligen Transitzeit von
der untersuchten Region ab.
Mit Einführung einer zeitlichen Verzögerung zwischen dem Ende des Bolus und der
Bildaufnahme, dem sogenannten post labeling delay (τw), wird die Empfindlichkeit
der Perfusionsmessung gegenüber der Transitzeit erheblich verringert (Alsop & De-
tre, 1996). Vor allem bei Patienten mit eingeschränkter Blutversorgung, z. B. bei
Arteriosklerose, kann die Perfusion durch eine zu geringe Wartezeit und damit dem
Verkürzen der effektiven Bolusdauer unterschätzt werden. Standardmäßig wird eine
τw von 1,5 bis 2 s benutzt, die in gegebenem Falle noch verlängert werden kann.
Als zweite Ursache für Fehleinschätzungen der Perfusion ist der Magnetisierungs-
transfer-(MT-)Effekt zu nennen. Er entsteht dadurch, dass sich die Bildgebungs-
schicht während des Labelings außerhalb der Resonanz des HF-Pulses befindet und
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somit die Magnetisierung von Makromolekülen bzw. von an Makromoleküle gebun-
denem Wasser beeinflusst und teilweise sättigt. Durch chemischen Austausch bzw.
Dipol-Dipol-Wechselwirkung wird in der Folge die Gesamtmagnetisierung der Po-
pulation des „freien“ Wassers reduziert. Daher rührt ein bestimmter Teil des Gewe-
besignals nicht vom reinen ASL-Signal her und würde die Perfusionsmessung verfäl-
schen. In der Weiterentwicklung von CASL wurden verschiedene Ansätze erarbeitet,
um den MT-Effekt zu beheben. Zum Ersten kann man während der Kontrollbedin-
gung einen Labeling-Puls ausspielen, der genau gegenüber der bisherigen Inversi-
onsschicht, also oberhalb der Bildgebungsschicht (im besten Falle) außerhalb des
Gehirns wirkt. Dazu kann man den schichtselektiven Gradienten umkehren oder die
Trägerfrequenz des HF-Pulses anpassen. Dieser Ansatz lässt allerdings nur Einzel-
schichtmessungen zu. Zum Zweiten kann man eine amplitudenmodulierte Kontroll-
bedingung oder amplitudenmoduliertes CASL (Alsop & Detre, 1998) verwenden.
Dabei wird ein HF-Puls in der Kontrollbedingung verwendet, dessen Amplitude mit
einer Kosinusfunktion der Frequenz fmod moduliert ist. Es entstehen zwei Seiten-
bänder der Trägerfrequenz fT , fT + fmod und fT − fmod, die bewirken, dass sich die
ursprüngliche Labeling-Schicht symmetrisch in zwei nah beieinander liegende Inver-
sionsschichten aufspaltet. Beim Durchfließen der beiden Schichten wird die Magneti-
sierung der Spins jeweils einmal invertiert. Diese Doppelinversion versetzt demnach
die Magnetisierung wieder in ihren Ausgangszustand, sodass das Labeling unterbun-
den wird. Da Labeling- und Kontrollbedingung dann die gleiche Wirkung auf das
an Makromoleküle gebundene Wasser hat, gleichen sich die störenden MT-Effekte
beider Bedingungen dadurch weitestgehend aus. Diese Methode ist für die Aufnah-
me mehrerer Bildgebungsschichten geeignet, hat aber eine geringe Labeling-Effizienz
von nur ca. 70% (Wong et al., 1998b; Wang et al., 2005; O’Gorman et al., 2006)
aufzuweisen. Grund dafür ist die real nicht hinreichend erzielte Doppelinversion in
der Kontrollbedingung, da die amplituden-modulierten HF-Pulse eine Reduzierung
der z-Magnetisierung des einfließenden Blutes hervorrufen (Pohmann et al., 2010).
Eine weitere Möglichkeit, MT-Effekte zu unterdrücken, besteht darin, für Bildge-
bung und Labeling separate Spulen zu benutzen, das sogenannte Zweispulen-CASL
(Zaharchuk et al., 1999; Mildner et al., 2005). Die Bildgebung wird, wie gewohnt, mit
einer Kopfspule durchgeführt. Daneben wird für das Labeling eine lokale Spule am
Hals verwendet. Durch die begrenzte Reichweite dieser Spule wirkt der HF-Labeling-
Puls nur lokal, sodass die Bildgebungsschicht davon unbeeinflusst bleibt und der
MT-Effekt nicht (bzw. nur in vernachlässigbarem Ausmaß) auftritt. Ein Nachteil
der geringen Reichweite ist jedoch, dass die Vertebralarterien oftmals außerhalb des
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möglichen Markierungsbereichs liegen. Ihre Versorgungsgebiete im Gehirn, z. B. das
Kleinhirn und der Okzipitallappen des Großhirns, können dann nicht untersucht
werden. Desweiteren ist bei dieser Art der Messung bei jedem Probanden vorweg
die lokale Spule exakt zu platzieren und auf die Resonanzfrequenz abzustimmen.
Dieser beträchtliche experimentelle Aufwand ist in der klinischen Anwendung nur
schwer zu leisten.
Bei PASL werden die Spins einer breiten Schicht unterhalb der Bildgebungsschicht
durch einen kurzen adiabatischen HF-Puls – die Pulsdauer beträgt ca. 10–20ms
(Alsop et al., 2015) – invertiert. Die erreichbare Labeling-Effizienz ist mit ca. 98%
höher als bei den kontinuierlich labelnden Methoden (Wong et al., 1998b). Zum
Zeitpunkt der Anregung wird ein Bolus erzeugt, der proportional zur Schichtdicke
ist, sich in Richtung der Bildgebungsschicht bewegt und sich entsprechend der Strö-
mungsverhältnisse verbreitert und verzerrt. Die Boluslänge hängt demnach von der
Transitzeit ab und ist daher unbestimmt. Nach der Inversionszeit TI , in der das
Blut in die Bildgebungsschicht einfließen kann, wird das Signal aufgenommen. Um
Fehler bei der Bestimmung der Perfusion zu vermeiden, müssen TI und die Boluslän-
ge in Einklang gebracht werden, sodass einerseits genügend markiertes Blut in die
Bildgebungsschicht eingeflossen, aber andererseits noch kein frisches, unmarkiertes
Blut eingetroffen ist. Genauso wie CASL ist PASL auch von MT-Effekten betroffen
und zusätzlich von der erreichten Qualität des Schichtprofils des schichtselektiven
HF-Pulses beeinflusst. Die Ungewissheit über die Boluslänge ist jedoch die größte
Schwäche von PASL, da sich dadurch eine Perfusionsquantifizierung schwierig ge-
staltet. Eine Vielzahl von PASL-Methoden existiert, die sich in der Art, mit den
Imperfektionen umzugehen, unterscheiden. Da PASL nicht Gegenstand dieser Ar-
beit ist, möchte ich einzelne Beispiele nur nennen, aber nicht näher ausführen. EPI-
STAR (Echo-Planar Imaging and Signal Targeting with Alternating Radio frequen-
cy) (Edelman et al., 1994) z. B. verwendet für die Kontrollbedingung einen bis auf
die Trägerfrequenz identischen HF-Puls, um eine Labeling-Schicht oberhalb der Bild-
gebungsschicht zu erzeugen. Die Effekte durch nicht rechteckförmiges Schichtprofil
sowie MT subtrahieren sich aus. Der Nachteil ist, dass dies nur für eine Bildgebungs-
schicht gelingt und mehrere Schichten dennoch nicht korrekt aufgenommen werden
können. Desweiteren tritt ein neuer Effekt auf: venöses Blut wird markiert, wandert
auf seinem Weg zurück zum Herzen durch die Bildgebungsschicht und verfälscht das
zu messende ASL-Signal. Eine andere Methode ist PICORE (Proximal Inversion
with a Control for Off Resonance Effects) (Wong et al., 1997). Die Kontrollbedin-
gung benutzt hierbei genau den gleichen (nicht resonanten) HF-Puls, verzichtet aber
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auf den schichtselektiven Gradienten, sodass kein Labeling vorgenommen wird. MT-
Effekten wird damit vorgebeugt und von oben einfließendes venöses Blut hat keinen
Einfluss auf das zu messende ASL-Signal. Allerdings ist diese Methode anfälliger für
Störungen durch Wirbelströme, da die beiden Bedingungen unterschiedliche Gradi-
entenverläufe besitzen. Eine weitere frühe PASL-Methode ist FAIR (Flow-sensitive
Alternating Inversion Recovery) (Kwong et al., 1992, 1995; Kim, 1995). Hierbei
werden die Labeling- und Kontrollbedingungen durch nichtselektive (globale) bzw.
durch schichtselektive Inversion der Bildgebungsschicht erreicht. In beiden Fällen
werden die Spins des statischen Gewebes in der Bildgebungsschicht gleich behan-
delt. Das daraus folgende Signal wird sich also bei Differenzbildung auslöschen. Im
Gegensatz dazu werden Spins außerhalb der Bildgebungsschicht nur in einem Fall
invertiert, sodass sich das Signal in die Bildgebungsschicht einfließender Spins (in
Blut) beider Bedingungen unterscheidet und bei Differenzbildung bestehen bleibt.
Für die FAIR-Methode treten keine MT-Effekte auf, da die Bildgebungs- und die
Inversionsschicht zusammenfallen. Jedoch beeinträchtigt die Güte des Schichtprofils
(also die unscharfe Grenze zwischen invertiertem und nicht invertiertem Gebiet) die
Messung. Schließlich wurden mit QUIPSS bzw. QUIPSSII (QUantitative Imaging of
Perfusion using a Single Subtraction) zwei zusätzliche Techniken präsentiert (Wong
et al., 1998a), die einen oder mehrere Sättigungspulse benutzen, um einen Bolus
definierter Länge zu erzeugen und damit die Transitzeitabhängigkeit zu verringern
und die Perfusionsquantifizierung zu ermöglichen.
Von Experten für die klinische Anwendung empfohlen, hat sich pseudo-kontinuier-
liches ASL (pCASL, pseudo-continuous ASL) gegen die bisher beschriebenen ASL-
Methoden durchgesetzt. Es wird zu den kontinuierlichen Labeling-Methoden gezählt,
da wie bei CASL eine lange Labeling-Dauer (τL) benutzt wird, um einen kontinuier-
lichen Bolus zu erzeugen. Es wird hingegen kein andauernder HF-Puls ausgespielt,
sondern das Labeling durch eine Reihe aufeinanderfolgender, kurzer HF-Pulse er-
reicht. pCASL wird favorisiert, weil es die Vorzüge von gepulstem und kontinuier-
lichem ASL vereint: Für das Labeling kann die HF-Anregung gepulst erfolgen (wie
bei PASL). Dennoch wird ein langer, zeitlich konstanter Bolus erzeugt und ein hohes
Signal-Rausch-Verhältnis (SNR) erreicht (wie bei CASL). Die Kontrollbedingung ist
im Vergleich zu z. B. amplitudenmoduliertem CASL einfacher zu realisieren und hö-
here Labeling-Gradienten führen zu verringerten MT-Effekten (Wong, 2007). Zudem
wird eine hohe Labeling-Effizienz erzielt. So ist pCASL auch die Methode, um die es
in dieser Arbeit geht. Doch bevor ich dessen Prinzip in einem der nächsten Kapitel
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(2.4.4) näher erläutere, werde ich die Bestimmung der Perfusion mit den klassischen
Modellen für das ASL-Signal besprechen.
2.4.3 Modelle für die Perfusionsquantifizierung
Buxton et al. (1998) haben ausgehend von der Tracerkinetik (Kety & Schmidt, 1948)
ein allgemein gültiges Quantifizierungsmodell, das General Kinetic Model formuliert.
Darin bestimmen drei Prozesse das ASL-Signal im betrachteten Voxel: der Zustrom
markierten Blutes über das arterielle System, der Abfluss markierten Blutes über
das venöse System und die Relaxation der Magnetisierung bis zur Signalaufnahme.
Zum Signal trägt die Magnetisierung bei, die zum Aufnahmezeitpunkt t im Voxel
vorhanden ist. Zwei der Prozesse, nämlich das Ausfließen der Spins aus und die
Relaxation der Magnetisierung in dem Voxel, sind vom Einfließen der Spins abhän-
gig. Mathematisch kann diese Abhängigkeit durch eine Faltung dargestellt werden,
sodass sich die ASL-Differenz der Magnetisierungen ∆m zur Zeit t ergibt als:
∆m(t) = 2α m0,af gin(t) ∗ [gres,f (t) · gres,r(t)]
= 2α m0,af
∫ t
0
gin(t
′
) · gres,f (t− t′) · gres,r(t− t′) dt′ . (2.42)
Dabei ist m0,a die Gleichgewichtsmagnetisierung arterieller Spins, α die Labeling-
Effizienz und f die Perfusion in der Einheit [ml Blut pro ml betrachtetes Voxel pro
s]. Die drei benannten Funktionen geben den Teil der Magnetisierung an, die im
Voxel zur Zeit t ankommt, gin(t), trotz stattfindenden Ausfließens ins venöse Sys-
tem noch im Voxel vorhanden ist, gres,f (t), und trotz stattfindender T1-Relaxation
noch messbar ist, gres,r(t). Als einfachster Fall ist das Standardmodell denkbar, in
dem das betrachtete System ein Ein-Kompartiment ist, d. h. Perfusion wird nur in
Gewebe betrachtet. Es wird angenommen, dass Blut mit einer Transitzeit δ in die
Bildgebungsschicht angeliefert wird, unverzüglich der Austausch der Magnetisierung
zwischen Blutwasser und Gewebewasser stattfindet und die Magnetisierung darauf-
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hin nur mit T1 von Gewebe (T1,b) relaxiert. Für einen rechteckförmigen Bolus der
Länge τL sind die oben genannten Funktionen wie folgt definiert:
gin(t) =

0, t < δ
e−δ/T1,a , δ ≤ t < δ + τL
0, δ + τL ≤ t
gres,f (t) = e
−f/λ(t−t′ ) (2.43)
gres,r(t) = e
−(t−t′ )/T1,b
mit T1,a der T1-Relaxationszeit von Blut und λ dem Blut-Hirn-Partialkoeffizienten
von Wasser, einer Größe, die das Konzentrationsverhältnis von Wasser in Blut zu
Wasser in der Hirnsubstanz (Herscovitch & Raichle, 1985) angibt. Aus der Multipli-
kation von gres,f (t) und gres,r(t) (Gl. 2.42) lässt sich eine effektive T1-Relaxationszeit
T1,eff herleiten, die den Abfall der Magnetisierung durch T1-Relaxation und das
Wegfließen der Spins aus dem Voxel beschreibt. Für T1,eff gilt:
1
T1,eff
=
1
T1,b
+
f
λ
. (2.44)
Aus Gleichung 2.42 ergibt sich für dieses Standardmodell mit kontinuierlichem La-
beling:
∆m(t) =

0, t < δ
2α m0,af T1,eff e
− δ
T1,a
(
1− e−
(t−δ)
T1,eff
)
, δ ≤ t < δ + τL
2α m0,af T1,eff e
− δ
T1,a e
− (t−δ−τL)
T1,eff
(
1− e−
τL
T1,eff
)
, δ + τL ≤ t.
(2.45)
Dies ist eine sehr vereinfachte Darstellung. Mit erweiterten Funktionen der drei
grundlegenden Prozesse kann man das Modell ausbauen, auf mehrere Komparti-
mente erweitern und der Realität noch genauer annähern, es wird dadurch aber
reichlich komplizierter.
Alsop und Detre verfolgen mit ihrem Quantifizierungsmodell (Detre et al., 1992;
Alsop & Detre, 1996), das ich im Weiteren Alsop-Detre-Modell nennen werde, einen
anderen Ansatz. Sie gehen bei der Darstellung der Magnetisierung im Voxel von
den Bloch-Gleichungen aus und ergänzen diese durch Eigenschaften des Zu- und
Abflusses von Spins. Sie betrachten darin ein Zwei-Kompartiment-Modell, das die
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Verteilung von Wasser im Voxel zum einen durch das vaskuläre Signal, das aus dem
noch in den arteriellen Mikrogefässen befindlichen Wasser stammt (Kompartiment
a), und zum anderen durch das Signal von Wasser, das bereits ins Gewebe überge-
treten ist (extravaskuläres Kompartiment b), beschreibt. Diesen Ansatz haben auch
Mildner et al. (2014) gewählt, das Modell aber zu einer allgemeingültigen Form ge-
bracht. Im Folgenden möchte ich dieses Modell vorstellen und die Lösung beispielhaft
nur für das Gewebekompartiment kurz ausführen. Im Zwei-Kompartiment-Modell
würden, wohlgemerkt, die Lösungen für beide Kompartimente ermittelt und als Ge-
samtlösung für das Voxel addiert. Um innerhalb der Gleichungen konform mit den
physiologischen Einheiten zu sein, habe ich die Nomenklatur aus Mildner et al.
(2014) übernommen und werde M als magnetisches Moment sowie m = M/V als
Magnetisierung also magnetisches Moment pro Volumeneinheit führen. Wb ist die
Gewebemasse im betrachteten Voxel in g. Für die modifizierte Bloch-Gleichung des
Kompartiments b gilt:
dMb(t)
dt
=
M0,b −Mb(t)
T1,b
+ fWb (ma(t)−mven(t)) . (2.46)
Die ins Voxel einfließenden Spins haben die Magnetisierung des arteriellen Blutes
ma(t). Die abgehenden Spins gehören dem venösen System (ven) mit der Magneti-
sierung mven(t) an. Unter der Annahme von Wasser als frei diffusionsfähigem Tracer
und eines stationären Zustandes, d. h. dass der gesamte Wasseranteil im Voxel mar-
kierte Spins besitzt und der Anteil, der das Voxel über das venöse System verlässt,
augenblicklich ersetzt wird, gilt:
f ·mven(t) = f
λ
Mb(t)
Wb
. (2.47)
Damit und mit Gleichung 2.44 wird Gleichung 2.46 zu:
dMb(t)
dt
=
M0,b −Mb(t)
T1,eff
+ fWb ma(t)− fM0,b
λ
. (2.48)
Für die Lösung der modifizierten Bloch-Gleichung wird als Erstes die homoge-
ne Lösung Mh,b(t) für die Differenzialgleichung im betrachteten Zeitbereich von
t0 = 0 bis t gefunden:
dMb(t)
dt
=
−Mb(t)
T1,eff
−→ Mh,b(t) = Mb(0) · e−t/T1,eff . (2.49)
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Die partikuläre Lösung Mp,b(t) erhält man mit Hilfe des Faltungsintegrals:
Mp,b(t) = M0,b
(
1− e−t/T1,eff )+ ∫ t
0
e−(t−t
′
)/T1,eff ·
(
fWb ma(t
′
)− f
λ
M0,b
)
dt
′
.
(2.50)
Die zeitliche Abfolge des Labelings und der Signalaufnahme bestimmt dabei die
Integrationsgrenzen. Der Zeitpunkt t0 = 0 entspricht dem Beginn des Labeling-
Pulses. Ab diesem Zeitpunkt existieren markierte Spins, die sich von der Labeling-
Schicht zur Bildgebungsschicht bewegen. Die Signalaufnahme stellt das Ende des
Integrationsbereiches t dar. Sie findet nach dem Ende des Labeling-Pulses und nach
der Messzeitverzögerung τw statt, d. h. nach der Zeit t = τL + τw (siehe Abbildung
2.6).
Dies gilt für alle statischen Spins in der Bildgebungsschicht. Für die beweglichen
Spins, d. h. diejenigen, die mit dem arteriellen Blutfluss in die Bildgebungsschicht
transportiert werden, ist die verzögerte Ankunft des markierten Blutes im Voxel von
Bedeutung. Der Integrationsbereich kann deshalb auf einen relevanten Zeitabschnitt
begrenzt werden. Dieser ist durch die Transitzeit δ, durch τL und den Zeitpunkt der
Signalaufnahme bestimmt. Wie Abbildung 2.6 zeigt, können dabei verschiedene Fälle
auftreten:
1. Es existiert eine Transitzeit δ, die kleiner (oder gleich) der Wartezeit τw ist. Dann
beginnt der relevante Zeitbereich bei δ und endet nach dem Bolus, der die Länge
des Labeling-Pulses hat, d. h. nach δ + τL (Abbildung 2.6 B).
2. Ist δ größer als τw, tritt die Signalaufnahme ein, bevor das Ende des Bolus die
Bildgebungsschicht erreicht hat, d. h. nach τw + τL (Abbildung 2.6 C).
3. Ist δ noch länger, nämlich größer (oder gleich) τw + τL, dann ist der Bolus bei der
Signalaufnahme noch nicht in der Bildgebungsschicht eingetroffen (Abbildung 2.6
D). Die untere und obere Integrationsgrenze fallen zusammen auf τw + τL mit der
Folge, dass kein Signal gemessen werden kann.
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Abbildung 2.6: Schematische Darstellung der Ankunft des Bolus in der Bildgebungsschicht bei
variierenden Transitzeiten δ (A bis D) für (p)CASL. Die Boluslänge entspricht
der Dauer des Labeling-Pulses τL, τw ist die Wartezeit nach dem Labeling-Puls
bevor die Signalaufnahme beginnt. In C) ist der effektiv messbare Bolus um
|τw − δ| verkürzt. In D) kann kein ASL-Signal gemessen werden, da der Anfang
des Bolus nicht rechtzeitig zum Zeitpunkt der Signalaufnahme in der Bildge-
bungsschicht eingetroffen ist.
Die Fallunterscheidung für diese drei Bedingungen werden im Folgenden mit Hilfe
der Minimumfunktion ausgedrückt. Es gilt:
Mp,b(t) = M0,b
(
1− e−t/T1,eff )
+ fWb e
−(τw+τL)/T1,eff
∫ min(δ+τL,τw+τL)
min(δ,τw+τL)
et
′
/T1,eff ·ma(t′) dt′
− f
λ
M0,b e
−(τw+τL)/T1,eff
∫ τL+τw
0
et
′
/T1,eff dt
′
. (2.51)
Desweiteren ist zu beachten, dass sichma(t) zwischen Labeling-Bedingung und Kon-
trollbedingung unterscheidet. mL,a(t) setzt sich aus der Magnetisierung im Gleich-
gewicht m0,a, aus dem Grad der Inversion, definiert durch die Labeling-Effizienz α,
und aus dem Relaxationsterm, der durch die Transitzeit bestimmt ist, zusammen,
während mC,a(t) (idealisiert) der Gleichgewichtsmagnetisierung des arteriellen Blu-
tes entspricht. Beide sind bei CASL und pCASL für die Zeitdauer des Bolus konstant
mit:
mL/C,a(t) =

(
1− 2αe−δ/T1,a)m0,a, (L)
m0,a, (C)
. (2.52)
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Die allgemeine Lösung der Differenzialgleichung ist die Summe aus der homogenen
und der partikulären Lösung (Gleichungen 2.49 bzw. 2.51). Für das Gewebekom-
partiment lassen sich also die Lösungen der modifizierten Bloch-Gleichung für die
Labeling- und Kontrollbedingung darstellen als:
ML,b(t) = fWb
(
1− 2αe−
δ
T1,a
)
m0,a · T1,eff e
−(τw+τL)
T1,eff
(
e
min(δ+τL,τw+τL)
T1,eff − e
min(δ,τw+τL)
T1,eff
)
+M0,b · e−
(τw+τL)
T1,eff
(
1− f
λ
T1,eff
)
+Mb(0) · e−
(τw+τL)
T1,eff , (2.53)
MC,b(t) = fWb m0,a · T1,eff e
−(τw+τL)
T1,eff
(
e
min(δ+τL,τw+τL)
T1,eff − e
min(δ,τw+τL)
T1,eff
)
+M0,b · e−
(τw+τL)
T1,eff
(
1− f
λ
T1,eff
)
+Mb(0) · e−
(τw+τL)
T1,eff . (2.54)
Die Differenz zwischen der Labeling- und der Kontrollbedingung spiegelt das perfu-
sionsgewichtete Signal wider. Zum Zeitpunkt der Bildaufnahme t = τw + τL ist die
Differenz demnach:
∆Mb(τw + τL) = ML,b(t)−MC,b(t)
= −2αfWb ·m0,a · T1,eff e−δ/T1,a
(
e
min(δ−τw,0)
T1,eff − e
min(δ−τw−τL,0)
T1,eff
)
.
(2.55)
Anhand dieser Gleichung können nun die Sonderfälle betrachtet werden, die auf-
grund von Annahmen und Vereinfachungen in einigen Publikationen gemacht wur-
den. Um das Beispiel von Alsop & Detre (1996) aufzugreifen und deren postulierten
Einfluss der τw zu verdeutlichen, nehmen wir zunächst τL → ∞ und τw = 0 an.
Gleichung 2.55 lässt sich dann vereinfachen zu:
∆Mb(τw + τL) = −2αfWb m0,a T1,eff e−δ/T1,a . (2.56)
Im Gegensatz dazu wird aus Gleichung 2.55 unter der Voraussetzung einer Wartezeit
zwischen Labeling-Puls und Signalaufnahme mit δ < τw:
∆Mb(τw + τL) = −2αfWb m0,a T1,eff e
−δ
(
1
T1,a
− 1
T1,eff
)
e−τw/T1,eff . (2.57)
Aus Gleichung 2.57 wird sofort der die Transitzeitabhängigkeit regulierende Einfluss
der τw deutlich. Der von der Transitzeit bestimmte Relaxationsterm beinhaltet die
37
2 Grundlagen
Differenz zwischen arterieller und effektiver Relaxationsrate. Da beide Raten von
der gleichen Größenordnung sind, wird der Einfluss von δ stark reduziert. Setzt man
in Gleichung 2.55 zusätzlich ein endliches τL ein (Wang et al., 2002), zeigt sich, dass
eine kürzere Labeling-Dauer eine Verringerung des Messsignals nach sich zieht:
∆Mb(τw + τL) = −2αfWb m0,a T1,eff e
−δ
(
1
T1,a
− 1
T1,eff
)
e−τw/T1,eff
(
1− e−τL/T1,eff ) .
(2.58)
Wenn schließlich δ ≥ τw ist, kommt die Transitzeitabhängigkeit erneut zum Tragen
und der effektive Bolus wird verkürzt:
∆Mb(τw + τL) = −2αfWb m0,a T1,eff e−δ/T1,a
(
1− e(δ−τw−τL)/T1,eff ) . (2.59)
In den zuvor genannten Veröffentlichungen wird die Gleichgewichtsmagnetisierung
des arteriellen Blutes durch ihr Pendant des Gewebekompartiments angenähert.
Durch die Definition des Blut-Hirn-Partialkoeffizienten als:
λ =
M0,b/Wb
M0,a/Va
=
M0,b/Wb
m0,a
(2.60)
kann m0,a durch M0,b/(Wb · λ) ersetzt werden (Mildner et al., 2014) und die Glei-
chungen 2.56–2.59 erscheinen dann in gleicher Schreibweise wie in den Originalpu-
blikationen (Alsop & Detre, 1996; Wang et al., 2002).
Durch das Einsetzen der entsprechenden Funktionen für das Ein- und Ausfließen
der markierten Spins lassen sich weitere Kompartimente darstellen. Alsop und Detre
(1996) haben neben dem eben schon betrachteten Gewebekompartiment, dem extra-
vaskulären Kompartiment (b), ein zweites, das arterielle bzw. vaskuläre (a), in das
Modell einbezogen. Mildner et al. (2014) verallgemeinerten das Alsop-Detre-Modell
dahingehend, dass Labeling und Signalaufnahme nicht nur als einmalige Ereignisse
(mit TR →∞) wahrgenommen werden, sondern, dass mehrere Wiederholungen be-
trachtet und die Einflussnahme der vorhergehenden Pulsfolge auf die nachfolgende
Signalentwicklung beobachtet werden kann. In einer Rekursionsformel (Gl. 19–25 in
Mildner et al. (2014)) wird dies für das Kompartiment a ausführlich beschrieben.
Für die Untersuchung der Labeling-Effizienz-Messung wird die Möglichkeit, ein end-
liches, variables TR einsetzen zu können, im späteren Verlauf der Arbeit wichtig. In
Anlehnung an die Methode zur Transitzeitmessung (MATISSE), für die das Modell
entwickelt wurde, werde ich im Weiteren den Namen MATISSE-Modell verwenden.
Neben der Berücksichtigung der physiologischen Prozesse durch die eben beschriebe-
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nen Modelle ist für die Quantifizierung der Perfusion die konkrete Kenntnis einiger
Parameter, die bisher unbekannt bzw. schwer bestimmbar sind, notwendig. Dazu ge-
hören die Relaxationszeiten T1,a und T1,eff , die Gleichgewichtsmagnetisierung m0,a,
die oft gemäß Gl. 2.60 durch einen äquivalenten Term des Gewebekompartiments
angenähert wird, und die Labeling-Effizienz α. Der Fokus dieser Arbeit liegt in der
Erforschung der Labeling-Effizienz, speziell von pCASL, um einen weiteren Schritt
in Richtung der Perfusionsquantifizierung zu gehen. Daher behandele ich in den
nächsten beiden Kapiteln pCASL und dessen Labeling-Effizienz genauer.
2.4.4 Die Wirkungsweise von pCASL
Das Prinzip von pCASL geht auf Garcia et al. (2005) und Dai et al. (2008) zurück.
Es kombiniert den Vorteil des kontinuierlichen Labeling-Bolus von CASL mit dem
der gepulsten HF-Anregung von PASL, d. h. eine Folge von kurz hintereinander
ausgespielten HF-Pulsen der Länge τp imitiert den kontinuierlichen Puls und sorgt
mit einer der flussgetriebenen adiabatischen Inversion ähnlichen Umkehrung des
Magnetisierungsvektors für einen kontinuierlichen Labeling-Bolus. Die Länge des
Bolus entspricht dabei der Länge der Pulsfolge. Die gepulste HF-Anregung führt zu
einem mittleren B1-Feld (B1,av):
B1,av =
pi
180◦
· βASL
γ∆τp
(2.61)
mit dem Abstand zweier HF-Pulse ∆τp, der auch als Interpulsintervall bezeichnet
wird, und dem Anregungswinkel βASL. Die Frequenz der HF-Pulse wird so gewählt,
dass sie bei anliegendem Labeling-Gradienten (mit der Amplitude GASL) an der
gewünschten Labeling-Position zL in Resonanz zur Präzessionsfrequenz der Magne-
tisierung ist. Außerhalb der Resonanzzone ist die Abweichung von der Resonanzfre-
quenz durch GASL und den Abstand zur Labeling-Position ∆z gegeben mit:
∆ω = γ GASL ∆z. (2.62)
Der Unterschied zu CASL besteht darin, dass die Phase des Magnetisierungsvek-
tors beeinflusst wird, sodass sie nach dem Durchgang durch die Inversionszone um
180◦ verschoben und die Magnetisierung damit umgedreht ist. Die Phase entwickelt
sich beim Fluss entlang des mittleren Labeling-Gradienten Gav. Er ergibt sich aus
den nullten Momenten von GASL, der zeitgleich zu den HF-Pulsen, also ebenso ge-
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pulst, ausgespielt wird, und einem zwischen den HF-Pulsen mit entgegengesetztem
Vorzeichen anliegendem Gradienten mit der Amplitude Gr (rephasing Gradient):
Gav =
1
∆τp
∫ ∆τp
0
G(t)dt
=
1
∆τp
(GASL · τp +Gr · τr) . (2.63)
τr ist die Dauer des Rephasierungsgradienten (siehe Abbildung 3.1). Dabei ist zu be-
achten, dass in den Simulationen (wie in Gleichung 2.63) die Gradientenrampen nicht
berücksichtigt wurden. (Anmerkung: Die für das Labeling verwendeten Gradienten
verlaufen allesamt in z-Richtung, sodass ich auf den Index z als Richtungsangabe
der Gradienten verzichte.)
Für eine erfolgreiche Inversion müssen die Spins eine konstante Phasenbeziehung zu
einem (fiktiven) Spin im Zentrum der Labeling-Schicht haben (Nezamzadeh et al.,
2010). Daher wird den HF-Pulsen ein konstantes Phaseninkrement mitgegeben, das
der Phasendrehung bezüglich Gav im Zentrum der Labeling-Schicht (an der Positi-
on zL) entspricht. Magnetfeldabweichungen ∆B0 nehmen zusätzlich Einfluss auf die
Phasenentwicklung und bewirken einen zusätzlichen Phasenoffset ∆ϕ0. Die Phasen-
änderung bzw. das Phaseninkrement der HF-Pulse lässt sich allgemein ausdrücken
durch:
∆ϕ = γGav∆τp zL + ∆ϕ0. (2.64)
In der Praxis müssen für eine optimale Inversion Methoden gefunden werden, um
∆ϕ0 zu bestimmen und zu kompensieren. Zusammenfassend bedeutet das, dass
Spins ihre Phase entsprechend des mittleren Gradienten ändern und zusätzlich durch
die Trägerfrequenz und das Phaseninkrement der HF-Pulse eine Vorgabe erhalten,
um in der Labeling-Schicht Resonanz zu erreichen. Dabei wird die Magnetisierung
schrittweise weiter ausgelenkt und die Phase weiterentwickelt, was zu einer Umkeh-
rung der Magnetisierung nach dem Verlassen der Inversionszone führt.
Es gilt dabei die gleiche Bedingung wie für die flussgetriebene adiabatische Inversi-
on (siehe Kapitel 2.2): Die Phasenänderung (und damit die Änderung des effektiven
Feldes) muss langsam genug stattfinden, sodass der Magnetisierungsvektor folgen
kann. Auf pCASL angewendet, lässt sich Gl. 2.26 daher umformulieren zu:
1
T2
 Gav · v
B1,av
 γB1,av. (2.65)
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In der Kontrollbedingung wird die Phasendrehung verhindert, indem jeder zweite
Puls mit einem Phasenzusatz von 180◦ belegt wird.
Hinsichtlich der Kontrollbedingung werden zwei Varianten von pCASL unterschie-
den (Wu, Fernández-Seara et al., 2007): symmetrisches (balanced) (Wong, 2007)
und unsymmetrisches (unbalanced) pCASL. Diese Bezeichnungen beziehen sich auf
die Verwendung des mittleren Labeling-Gradienten (Gav). Die symmetrische Se-
quenzanordnung, die in dieser Arbeit hauptsächlich betrachtet wird, verwendet in
der Labeling- und der Kontrollbedingung den gleichen Gav. In der unsymmetri-
schen pCASL-Variante unterscheidet sich Gav in beiden Bedingungen. Er ist in der
Labeling-Bedingung verschieden von Null, wohingegen in der Kontrollbedingung
Gav = 0 ist. Beide Varianten haben ihre Vor- und Nachteile. Während unbalan-
ced pCASL weniger anfällig für Abweichungen von der Resonanzbedingung ist, ist
balanced pCASL weniger von Unterschieden in den von Gradienten erzeugten Wir-
belströmen betroffen (Wu, Fernández-Seara et al., 2007). Zudem ist balanced pCASL
einfach zu implementieren und ermöglicht es, arterienspezifisch zu labeln und damit
die Versorgungsgebiete der großen zuführenden Arterien sichtbar zu machen und zu
untersuchen (Wong, 2007; Helle et al., 2010). Das Argument für unbalanced pCASL
scheint für die meisten Anwender bisher entscheidend zu sein, da diese Variante am
häufigsten in der Literatur zu finden ist und sogar vom ASL-Konsenspapier für den
klinischen Gebrauch empfohlen wird. Balanced pCASL tritt nur für die spezielle
arterienselektive Anwendung in Erscheinung.
2.4.5 Die Labeling-Effizienz von pCASL
Arterielles Spin-Labeling setzt voraus, dass Signale aus zwei Bedingungen gemessen
werden. Einerseits dasjenige aus der Labeling-Bedingung (SL), bei der außerhalb der
Bildgebungsschicht invertierte Magnetisierung des Blutes in die Bildgebungsschicht
eingeflossen ist, andererseits dasjenige aus der Kontrollbedingung (SC), bei dem
unmarkiertes Blut vorhanden ist und das nötig ist, um das Signal von statischem
Gewebe in der Bildgebungsschicht zu eliminieren. Die Labeling-Effizienz α ist dieje-
nige Größe, die die nach der Durchführung der Labeling- und Kontrollbedingungen
tatsächlich wirksame Inversion angibt. Sie setzt sich aus der Inversionseffizienz (αL)
und der Effizienz der Kontrollbedingung (αC) zusammen und wird aus der Differenz
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von SC und SL, bezogen auf das Signal im Gleichgewichtszustand (S0), wie folgt
berechnet:
α =
SC − SL
2S0
= αL − αC . (2.66)
Die Labeling-Effizienz gilt als der stärkste Einflussparameter auf die Quantifizierung
der Perfusion (vgl. Kapitel 2.4.3). Direkt proportional zum ASL-Signal bestimmt
sie den der Messung zugrunde liegenden Kontrast unmittelbar (siehe Gl. 2.55). Die
natürlichen Schwankungen, die für die Labeling-Effizienz aufgrund der Gefäßgeo-
metrie oder aufgrund der Blutflussgeschwindigkeit auftreten können, schlagen sich
direkt im ermittelten Perfusionswert nieder und sind die Hauptverursacher für des-
sen Variabilität (Wu et al., 2010). Die Platzierung der Labeling-Schicht entlang
der zu markierenden Arterien spielt denn auch eine entscheidende Rolle für die
Höhe der Labeling-Effizienz und des ASL-Signals. Im für die adiabatische Inversi-
on günstigen Fall verläuft die Arterie gerade entlang des Labeling-Gradienten. Die
Labeling-Schicht sollte demzufolge an einen geraden, senkrecht zur Schicht liegenden
Abschnitt der Arterie gelegt werden. Aslan et al. (2010) beschäftigten sich in ihrer
Studie u. a. mit dem Auffinden der optimalen Position der Labeling-Schicht. Führten
sie das Labeln innerhalb einer 2 cm breiten Region, ca. 74 bis 94mm unterhalb der
Verbindungslinie zwischen vorderer und hinterer Kommissur (AC-PC-Linie), durch,
so war die erzielte ASL-Signalintensität größer als bei allen anderen untersuchten
Labeling-Positionen. Das ASL-Konsenspapier (Alsop et al., 2015) verweist auf eine
zweite Vorgehensweise, die Labeling-Schicht festzulegen, indem die Kleinhirnbasis als
Ausgangspunkt der Positionierung verwendet wird und die Labeling-Schicht 18mm
darunter gesetzt wird (Dai et al., 2012). Beide Vorgehensweisen kommen zu dem
gleichen Ergebnis: Bei einem erwachsenen Menschen würde die Labeling-Position
ca. 15 bis 20mm unterhalb der Kleinhirnbasis sein. In den meisten aller Fälle ver-
laufen hier die inneren Halsschlagadern gerade entlang des Labeling-Gradienten und
senkrecht zur Labeling-Schicht.
Eine direkte Messung von α gestaltet sich allerdings grundsätzlich schwierig, da
Magnetfeldinhomogenitäten, Partialvolumen-(PV-)Effekt und pulsierende Strömung
einen störenden Einfluss ausüben. Mit direkter Messung meine ich das Auslesen der
für die Bestimmung der Labeling-Effizienz nötigen Signale direkt an bzw. knapp
oberhalb (flussabwärts) der Labeling-Schicht in der betreffenden Arterie. Magnet-
feldinhomogenitäten führen dazu, dass sich die Phasen der Spinmagnetisierungen
lokal unterschiedlich entwickeln, je nachdem, welche Magnetfeldstärke und welchen
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Feldgradienten sie durchlaufen und spüren. Da sich die Gesamtmagnetisierung ei-
nes Voxels als Überlagerung der Spinmagnetisierungen ergibt, wird sich das Signal
bei inkohärenten Phasen abschwächen. Der PV-Effekt tritt auf, wenn in einem be-
trachteten Voxel neben dem Signal des beobachteten Gewebes (hier also in Arterien
fließendes Blut) Signal anderen Ursprungs, z. B. von statischen Spins der Arteri-
enwand oder umliegenden Bindegewebes, vorhanden ist, das das gesuchte Signal
überlagert und es dadurch verfälscht. Blutfluss beeinflusst die α-Messung dahinge-
hend, dass beobachtete Spins, die sich mit dem Blutfluss bewegen, in der Zeit nach
der Anregung bis zum Auslesen des k-Raum-Zentrums die Bildgebungsschicht be-
reits wieder verlassen haben können. Um Signalverlust durch Wegfließen der Spins
aus dem Voxel zu vermeiden, sollten die Arterien nicht nur in der Labeling-Schicht,
sondern auch in der Bildgebungsschicht für die α-Messung gerade und senkrecht zu
ihr verlaufen. Jede Biegung und Schrägstellung führt dazu, dass die sich weiterbewe-
genden Spins nicht mehr dem Ursprungsvoxel, sondern auch teilweise benachbarten
Voxeln zugeordnet werden. Das Signal wird so über mehrere Voxel „verschmiert“
(Schmitt et al., 1998). Eine pulsierende Strömung sorgt zusätzlich dafür, dass sich
die Spins nicht gleichförmig bewegen, sondern beschleunigt oder abgebremst und
evtl. auch verwirbelt werden, was Flusseffekte unvorhersehbar und deren Korrektur
schwierig macht. Aus diesen Gründen werden gerne Simulationen anhand der Bloch-
Gleichung durchgeführt, um α abzuschätzen (Dai et al., 2008; Wu, Fernández-Seara
et al., 2007; Pohmann et al., 2010; Jahanian et al., 2011). Hierbei werden für pCASL
Werte zwischen 85% und 94% vorhergesagt.
Daneben finden sich in der Literatur dennoch ein paar experimentelle Herangehens-
weisen, α zu bestimmen. So gibt es eine Beschreibung einer direkten α-Messung
als Teil einer Publikation, deren Hauptanliegen es ist, eine Korrekturmethode für
den Einfluss eines inhomogenen Feldes auf die Perfusionsmessung mit pCASL vor-
zustellen (Jahanian et al., 2011). Daher fallen die Ausführungen darüber, wie α zu
messen ist, nur sehr kurz aus: die Messung findet 3 cm oberhalb der Labeling-Schicht
mit spiralförmigem Bildausleseverfahren statt, wodurch TE sehr kurz sein kann, TR
beträgt 500ms. Im Mittel über 5 Probanden wurde α = 76, 5 % ± 2, 6 % ermittelt.
Ein weiterer Versuch, α direkt in der ICA zu messen, benutzt Look-Locker EPI
zum Auslesen der Signale (Z. Chen, Zhang et al., 2017). Damit ist ein noch kürze-
res TR möglich, sodass es eine zeitliche Effektivität verspricht. Bei dieser Methode
wird das Geschwindigkeitsprofil des markierten arteriellen Blutes ermittelt. Voraus-
setzung ist, dass die Labeling- und die Messschicht weit auseinander liegen, sodass
sich unterschiedliche Geschwindigkeiten über die Distanz durch die unterschiedliche
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Zeitspanne der T1-Relaxation in der Signalintensität bemerkbar machen (Verzer-
rung des Bolus). Die über einen Zeitraum von ca. 500ms gemessenen Signale wer-
den modelliert und daraus das über die Geschwindigkeiten gemittelte α bestimmt.
Die Labeling-Effizienz absolut zu bestimmen, indem die Differenz zwischen Kontroll-
und Labeling-Bedingung auf die Gleichgewichtsmagnetisierung bezogen wird, wurde
erst in der Nachfolgepublikation umgesetzt (Z. Chen, Zhao et al., 2017). Der darin
ermittelte α-Wert liegt bei 80 %± 8 %.
Indirekt wurde die Labeling-Effizienz von pCASL z.B. in Kreuzvergleichen ermittelt,
bei denen perfusionsgewichtete Aufnahmen derselben Schicht(en) im Gehirn (fernab
der Labeling-Schicht) mit pCASL und einem weiteren etablierten ASL-Verfahren,
meist CASL, erzeugt und miteinander verglichen wurden (Dai et al., 2008; Wu,
Fernández-Seara et al., 2007). Da die physiologischen und anatomischen Bedingun-
gen eines Probanden innerhalb einer Sitzung als gleich angenommen und die Art
der Signalaufnahme nicht variiert wurden, wurden Unterschiede in den gemesse-
nen Perfusionswerten der unterschiedlichen Labeling-Effizienz beider Verfahren zu-
gesprochen. Indem α des etablierten Verfahrens als bekannt vorausgesetzt wurde,
konnte α von pCASL durch Verhältnisbildung abgeschätzt werden. Die bestimm-
ten Werte beliefen sich auf 86 % ± 12 % bzw. 80 % ± 3 %. Eine andere Methode, α
abzuschätzen, wurde von Aslan et al. (2010) vorgestellt. Auch hier werden zwei Me-
thoden der Blutflussmessung gegenübergestellt. Einerseits wird der Zufluss von Blut
ins Gehirn durch Geschwindigkeitsmessungen in den versorgenden Arterien (jeweils
linke und rechte ICA und VA) mittels Phasenkontrast-MRT (PC-MRT) bestimmt.
Andererseits wird die Perfusion des Gehirns mit pCASL ermittelt. Grundlage dieses
Verfahrens stellt die Massenbilanzierung dar: Das über die Arterien einfließende Blut
wird über die Kapillaren im gesamten Gehirn verteilt und muss zur Gesamtperfusion
beitragen bevor es über die Venen wieder abfließt. Aus dieser Abschätzung geht ein
α-Wert von 86 %± 6 % hervor.
Es gibt an beiden letztgenannten Vorgehensweisen Kritik und es wird diskutiert,
ob die Messung exakt genug sein kann, die Variabilität zwischen Probanden wider-
zuspiegeln und ob sich daher der Aufwand lohnt, der Perfusionsmessung eine zu-
sätzliche α-Messung voranzustellen. Letztendlich wird im ASL-Konsenspapier emp-
fohlen, auf eine individuelle α-Messung zu verzichten und stattdessen einen fixen
Wert (α = 85 %), der sich aus den genannten Simulationen und Messungen ableitet,
in der Perfusionsquantifizierung zu verwenden. Der in der pCASL-Literatur für die
Berechnung der Perfusion meist verwendete Wert ist denn auch α = 85 %. Nachfol-
gend seien nur einige Literaturbeispiele jüngerer Zeit aus verschiedenen Forschungs-
44
2.4 Perfusion
bereichen genannt, darunter auch ein weiterer Leitfaden für ASL in der klinischen
Anwendung: Lajoie et al. (2017); Yamashita et al. (2017); Dolui et al. (2016); van de
Haar et al. (2016); Chaddock-Heyman et al. (2016); Grade et al. (2015); Mutsaerts,
van Osch et al. (2015); Mutsaerts, van Dalen et al. (2015). Doch worauf genau be-
ruht dieser Wert? Ich habe mich auf eine historische Spurensuche begeben, um diese
Frage zu beantworten.
Einige wenige Publikationen verweisen auf Aslan et al. (2010), deren Abschätzungen
eine unabhängige Analyse darstellen. Die Mehrheit der genannten Literaturbeispiele
verweist jedoch auf das ASL-Konsenspapier bzw. die dort angegebene Quelle Dai et
al. (2008) oder auf Wu, Fernández-Seara et al. (2007). Dai et al. (2008) ermittelten
den Wert aus einem Kreuzvergleich perfusionsgewichteter Aufnahmen von CASL
und pCASL, wobei die Labeling-Effizienz von CASL (αCASL) als gegeben vorausge-
setzt wurde. Sie bezogen sich dabei auf die Arbeit von Maccotta et al. (1997), der
αCASL durch numerische Simulationen, basierend auf der Bloch-Gleichung, herleite-
te und in Abhängigkeit des Labeling-Gradienten und der HF-Amplitude darstellte.
Interessanterweise basieren auch bei Wu, Fernández-Seara et al. (2007) die Ergeb-
nisse auf der Publikation von Maccotta et al. (1997). Sie verglichen amplitudenmo-
duliertes CASL mit pCASL in ähnlicher Weise wie Dai et al. (2008). Sie bauten
allerdings eine Zwischenstufe ein und übernahmen αamCASL = 68 % von Wang et al.
(2005), die wiederum einen Vergleich zwischen CASL und amplitudenmoduliertem
CASL durchführten – mit einem von Maccotta et al. (1997) für CASL vorausge-
sagten αCASL. Tatsache ist, dass die Entscheidung α = 85 % für die Auswertung
von mit pCASL aufgenommenen Perfusionsdaten zu verwenden, schlussendlich auf
einer Simulation von CASL basiert (Maccotta et al., 1997) und dass gleich zwei oft
zitierte α-Bestimmungsstränge bei dieser Simulation enden (Dai et al., 2008; Wu,
Fernández-Seara et al., 2007).
An sich können Simulationen als gute Approximation das Verhalten der sich mit dem
Blutfluss durch die Labeling-Schicht bewegenden Spins und die adiabatische Inver-
sion, der sie unterzogen werden, darstellen. Allerdings ist eine Simulation immer nur
eine Näherung, z. B. ist das Ergebnis abhängig von der angenommenen transversalen
Relaxationszeit von arteriellem Blut (T2,a) und von der Geschwindigkeitsverteilung
des durch die Labeling-Schicht fließenden Blutes (vgl. adiabatische Inversion). T2,a
nimmt mit zunehmender Feldstärke B0 ab (Stanisz et al., 2005; Uludağ et al., 2009;
J. J. Chen & Pike, 2009) und bisher gemessene Werte kommen selbst für eine einzige
Feldstärke über einen weiten Bereich vor. Um ein Beispiel aus meiner eigenen Arbeit
zu geben: α ändert sich absolut um ca. 8% (von 85% auf 93%) wenn statt der in der
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Literatur zu findenden unteren Grenze für T2,a bei B0 = 3T von 100ms (J. M. Zhao
et al., 2007) die bisherige obere Grenze von 275ms (Stanisz et al., 2005) verwen-
det wird. Zudem hängt T2,a von der Sauerstoffsättigung sowie dem Hämatokritwert
des Blutes ab (J. M. Zhao et al., 2007; Lu et al., 2012), sodass T2,a individuell und
zeitlich variiert. Die Simulationen bei Maccotta et al. (1997) wurden mit einem T2,a
von 200ms und unter Annahme einer laminaren Strömung mit vmax = 40.3 cm/s
durchgeführt. Die beiden Arbeiten, die α von pCASL abschätzen, basieren genau
auf diesen Annahmen. Abweichungen davon, z. B. im Fall von krankheitsbedingt ver-
ändertem Blutfluss oder veränderten Bluteigenschaften, werden nicht berücksichtigt
und bilden eine Fehlerquelle in einem klinisch relevanten Bereich. Aus meiner Sicht
ist es an der Zeit, diesen scheinbar festgelegten α-Wert von 85% zu hinterfragen und
an dessen Bestimmung unabhängig heranzugehen.
2.4.6 ASL bei hohen Feldstärken
Besonders für ASL wurden große Erwartungen in höhere Feldstärken (z. B. 7Tesla)
gesteckt. Zum einen erhöht sich das intrinsische SNR linear mit der Feldstärke
(Haacke et al., 1999), sodass sich das SNR mehr als verdoppeln sollte. Zum an-
deren steigt T1 mit ca. der dritten Wurzel der Feldstärke (Bottomley et al., 1987;
Wang et al., 2002), sodass der Signalverlust durch Relaxation des Bolus während des
Transits in die Bildgebungsschicht verringert wird und auch in Gewebe verlangsamt
wird. Gleichzeitig verkürzt sich jedoch T2 (Uludağ et al., 2009), was nicht nur zu
einem schnelleren Signalzerfall nach dem Anregungspuls führt, sondern im Falle von
pCASL auch in einer geringeren Labeling-Effizienz resultiert, da die Spins zwischen
den einzelnen pCASL-Labeling-Pulsen schneller dephasieren. Unter Beachtung die-
ser Effekte könnte dennoch von einem theoretischen Signalzuwachs von ca. 225%
ausgegangen werden, wenn man von 3T zu 7T wechselt (Teeuwisse et al., 2010).
Die Machbarkeit einer Perfusionsmessung mit pCASL bei 7T wurde durch Ghariq
et al. (2012) gezeigt, jedoch ist das Ergebnis ernüchternd. Die Perfusionskarten fal-
len schlechter aus als bei 3T. Der erhoffte Signalzuwachs ist nicht erkennbar. Was
sind die Gründe dafür? Bereits Teeuwisse et al. wiesen auf weitere Nachteile der
Messung bei hohen Feldstärken hin, nämlich stärkere B0-Feldinhomogenitäten, ei-
ne reduzierte Effizienz des eingestrahlten B1-Feldes aufgrund von auch hier stärker
auftretenden Inhomogenitäten und eine Reduktion der applizierbaren Leistung, weil
die spezifische Absorptionsrate (SAR, specific absorption rate) höher und damit die
gesetzlichen Grenzwerte der zulässigen absorbierten Leistung schneller erreicht wer-
den.
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Suszeptibilitätsunterschiede im menschlichen Kopf, z. B. zwischen den mit Luft ge-
füllten Nasennebenhöhlen oder den Knochen der Schädelbasis und dem Gehirn, ha-
ben bei hohen Feldstärken einen größeren räumlichen Wirkradius. Sie führen zu stär-
keren Feldinhomogenitäten mit lokal variierenden Resonanzfrequenzen und dadurch
zu Varianz in der Labeling-Effizienz. Besonders für pCASL spielt die Homogenität
des Magnetfeldes eine große Rolle, da die Inversion der Magnetisierung auf einem
auf den Feldgradienten abgestimmten Phaseninkrement basiert. Hinzu kommt, dass
nicht nur räumliche, sondern auch zeitliche Suszeptibilitätsänderungen auftreten.
Diese entstehen durch die Auswirkungen des rhythmischen Herzschlags, der Atmung
oder von Bewegungen, die zusammenfassend als physiologisches Rauschen bezeich-
net werden. Es wurde gezeigt, dass hauptsächlich der Atemzyklus das ASL-Signal
beeinflusst (Teeuwisse et al., 2010). Als Erklärung hierfür nimmt man an, dass sich
mit der Bewegung des Brustkorbs auch Hals und Kopf bzw. die inneren Organe und
das Bindegewebe leicht bewegen und somit das Magnetfeld ständig verändert wird
(Raj et al., 2001; Murphy et al., 2013). Der Labeling-Prozess scheint davon auf-
grund der Nähe der Labeling-Position zum Brustkorb besonders betroffen zu sein.
Mit steigender Feldstärke nimmt das physiologische Rauschen zu (Triantafyllou et
al., 2005) mit der Folge, dass die Spins während des Labeling-Prozesses stärker de-
phasieren, ihre Magnetisierung nicht mehr vollständig invertiert werden kann und
sich die Labeling-Effizienz demzufolge verschlechtert. Aber auch die Bildgebung wird
durch die zeitlichen Fluktuationen des Magnetfeldes beeinflusst. Hauptsächlich die
Signalphase ist den Schwankungen unterworfen (Ye et al., 2000) und führt zu Aus-
löschung und Signalverlust. Abhilfe schaffen entweder Methoden, die das Hinter-
grundrauschen unterdrücken (background suppression, (Ye et al., 2000)) oder eine
effizientere Signalaufnahme, die den störenden Einfluss dieser Signalfluktuationen
z. B. durch eine Verringerung der Echozeit weiter abschwächt.
Auch B1-Feldinhomogenitäten sind bei hohen Feldstärken ausgeprägter. Grund da-
für ist die höhere Resonanzfrequenz bzw. die kurze Wellenlänge des zur Anregung
benötigten HF-Pulses, die bei hohen Feldstärken den Bereich der anatomischen Ma-
ße des menschlichen Körpers erreicht (Schick, 2005). Bei 3T trifft dies auf den Rumpf
zu, bei 7T auch auf den Kopf. Beispielsweise führt bei 7T die Ausbreitung des HF-
Feldes im Kopf zu dessen Verstärkung im Zentrum des Kopfes (im Englischen als
central brightening bezeichnet) bzw. zu dessen Verminderung oder Auslöschung in
den peripheren Bereichen des Kopfes (Vaughan et al., 2001), also zu einer inhomo-
genen Verteilung des B1-Feldes. Überdies gibt es bei 7-T-Geräten keine Körperspule
(engl. body coil), eine lange Sendespule, wie sie bei 3T innerhalb der Magnetröhre
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verbaut ist und die das B1-Feld entlang der Körperachse aufrecht erhalten kann. Die
Signalanregung wird von einer Sende-Empfangsspule übernommen. Die Reichweite
dieser Kopfspule ist auf das Gehirn begrenzt. Die B1-Feldstärke fällt zu den Spulen-
rändern hin ab, mit der Folge, dass an der optimalen Position der Labeling-Schicht,
einige Zentimeter unterhalb der Schädelbasis, der nominelle Anregungswinkel real
nicht mehr erreicht werden kann. Die B1-Effizienz im Bereich der Labeling-Schicht
gibt prozentual das Verhältnis der erreichten zur gewünschten B1-Amplitude an.
Der Ausgleich dieses Effekts würde entsprechend höhere HF-Pulsamplituden erfor-
dern, die jedoch durch die Grenzwerte der spezifischen Absorptionsrate (SAR) ein-
geschränkt werden.
Bei hohen Feldstärken wird die absorbierte Leistung, d. h. der Teil der eingestrahl-
ten HF-Leistung, die vom Körper absorbiert wird und damit zu einer Erwärmung
im Gewebe führt, zu einer Herausforderung für die MRT-Messung. Die spezifische
Absorptionsrate steigt quadratisch mit der Feldstärke (Haacke et al., 1999). Der zu-
lässige Grenzwert (3,2W/kg gemäß IEC 60601-2-33 (2010)) kann daher leicht über-
schritten und die Messung nicht fortgesetzt bzw. gar nicht erst begonnen werden.
Innerhalb dieser Arbeit werde ich zeigen, dass pCASL an die erhöhten Ansprüche
einer geringen applizierten Leistung angepasst und trotz SAR-Einschränkung opti-
miert werden kann.
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3.1 Die pCASL-Pulssequenz
Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der Charakterisierung von pCASL mit dem
Ziel, optimale Parameter zu finden, um die Labeling-Effizienz zu maximieren und so-
mit das Signal-Rausch-Verhältnis einer pCASL-Perfusionsmessung zu erhöhen. Dazu
wurde die Labeling-Effizienz sowohl mit Hilfe von Simulationen als auch Experimen-
ten untersucht. Für die numerischen wie die experimentellen Studien wurden die
gleiche pCASL-Sequenz (Abbildung 3.1) und gleiche Parameter zugrunde gelegt.
Das pCASL-Modul wurde als symmetrisches (balanced) pCASL (Wong, 2007) um-
gesetzt, d. h. in der Labeling- (L) und der Kontrollbedingung (C) wurde das gleiche
Gradientenschema verwendet. In der für diese Arbeit verwendeten Sequenz kam eine
dritte Bedingung hinzu, in der keine HF-Pulse ausgespielt wurden (0). Für L wur-
de eine Folge von gleichartigen HF-Pulsen verwendet, während diese für C variiert
wurde, indem jeder zweite HF-Puls einen zusätzlichen Phasenoffset von 180◦ erhielt.
Das Gradientenschema blieb für alle drei Bedingungen gleich. Die für die Ermittlung
der Labeling-Effizienz erhobenen Messsignale aus der Labeling-, der Kontroll- und
der Nullbedingung werden im Weiteren mit SL, SC bzw. S0 bezeichnet.
In der HF-Anregung kamen Hann-förmige HF-Pulse zum Einsatz. Im Englischen ist
dafür der Ausdruck „Hanning-“ gebräuchlich (Harris, 1978). Je nach Experiment
wurde deren Pulsdauer τp dem gewünschten Arbeitszyklus DRF , das ist das Ver-
hältnis von τp zu gesamtem Pulsintervall ∆τp (DRF = 100 % · τp/∆τp), angepasst.
Hauptsächlich wurde in dieser Arbeit jedoch τp = 500µs verwendet. Der Einfluss
von ∆τp wurde für Werte im Bereich zwischen 1000 und 1800µs untersucht. Die
Amplitude des Labeling-Gradienten GASL war vorwiegend 9mT/m. Nur in einigen
Fällen wurden zum Zweck der Überprüfung der Theorie und zur Reproduktion von
publizierten Ergebnissen abweichende Gradienten von 4,5, 6 bzw. 10mT/m in Simu-
lationen verwendet. Die Amplitude des Rephasierungsgradienten Gr war –20mT/m
mit variabler Zeitdauer τr, um Gav flexibel einstellen zu können (siehe Gleichung
2.63). Auch das mittlere B1-Feld sollte veränderbar sein, sodass der Anregungswin-
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kel βASL entsprechend dem gewünschten B1,av frei gewählt werden konnte (siehe
Gleichung 2.61).
In den Simulationen wurde zusätzlich das im ASL-Konsenspapier empfohlene un-
balanced pCASL berücksichtigt, sodass das Verhalten beider pCASL-Varianten ver-
glichen und Vergleiche zu veröffentlichten Studien, die meist unbalanced pCASL
benutzen, gezogen werden konnten.
Abbildung 3.1: Sequenzdiagramm von balanced pCASL, wie es in den Experimenten benutzt
wurde. Die Folge von HF-Pulsen unterscheidet sich für die Labeling-Bedingung
(schwarz) und die Kontrollbedingung (rot). In Letzterer wird die Phase ei-
nes jeden zweiten Pulses um 180◦ verschoben. ∆ϕ ist die in der Resonanzpo-
sition zL innerhalb des Interpulsabstands ∆τp akquirierte Phase. Sie ist mit
∆ϕ = γGav∆τpzL + ∆ϕ0 zusätzlich bestimmt durch den mittleren Labeling-
Gradienten Gav und einen Phasenoffset ∆ϕ0 der durch Magnetfeldinhomogeni-
täten (∆B0) verursacht wird. GASL und Gr sind die Amplituden des Labeling-
bzw. des Rephasierungsgradienten, τp und τr jeweils deren Dauer.
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3.2 Simulation der Magnetisierung beim
Durchgang durch die Labeling-Schicht und
darüber hinaus
3.2.1 Simulationen basierend auf der Bloch-Gleichung
Die zeitliche Entwicklung des Magnetisierungsverktors im rotierenden Koordinaten-
system, m(t), wird durch die Bloch-Gleichung, hier in Matrix-Schreibweise (Trampel
et al., 2004), beschrieben:
dm(t)
dt
= K ·m(t) +R1

0
0
m0
mit K =

−R2 ∆ω −γB1y
−∆ω −R2 γB1x
γB1y −γB1x −R1
 (3.1)
K ist die kinetische Matrix und B1x und B1y sind die Komponenten des magne-
tischen HF-Feldes in x- und y-Richtung. Diese hängen gemäß B1x = B1 cosϕ und
B1y = B1 sinϕ von der Phase ϕ und der Amplitude B1 des HF-Pulses ab. ∆ω ist die
Resonanzfrequenzverschiebung in Abhängigkeit vom Abstand zur Labeling-Position
(siehe Gl. 2.62). Der Einfachheit halber wird für die Simulationen angenommen,
dass sich die Labeling-Schicht im Magnetenisozentrum befindet, d. h. zL = 0. m0
ist die Gleichgewichtsmagnetisierung und R1 = 1/T1,a und R2 = 1/T2,a sind die
longitudinale bzw. transversale Relaxationsrate von arteriellem Blut. Im Vergleich
zum Labeling-Prozess läuft die T1-Relaxation langsam ab, weshalb deren Einfluss
auf das Labeling als vernachlässigbar betrachtet und T1,a → ∞ bzw. R1 = 0 an-
genommen wurde (Wong, 2007; Dai et al., 2008; Pohmann et al., 2010). Für T2,a
wurde der Wert 150ms eingesetzt (Liu et al., 2011; J. J. Chen & Pike, 2009). Er
liegt damit innerhalb der Literaturwerte, die für eine Feldstärke von 3T mit 100ms
(J. M. Zhao et al., 2007) bis 275ms (Stanisz et al., 2005) angegeben werden. Die
Inversion der Spin-Magnetisierung beim Durchgang durch die Labeling-Schicht er-
folgt mit der Änderung des effektiven Magnetfeldvektors B1,eff , der durch ∆ω und
B1 bestimmt ist. Durch den Transport der arteriellen Spins mit dem Blutfluss durch
die Inversionszone werden ∆ω und B1 zeitabhängig. Die Entwicklung von m(t) wird
daraufhin in Zeitschritte ∆t unterteilt und rekursiv durch Integration von Gleichung
3.1 berechnet:
m((i+ 1)∆t) = exp(Ki ·∆t) ·m(i∆t), i ≥ 0 ∈ N (3.2)
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Ausgangspunkt ist dabei eine Position zur Zeit t = 0 weit genug von der Inversions-
zone entfernt (z(0) ' −30mm), an der die Magnetisierung noch im Gleichgewicht
ist, d. h.:
m(0) =

0
0
m0
 . (3.3)
In Gleichung 3.2 wird die kinetische Matrix K durch eine Folge von konstanten
Schritten, Ki, ersetzt, wobei ∆ω, z und B1 nach jedem Zeitschritt ∆t aktualisiert
werden. ∆ω ist entsprechend der simulierten pCASL-Sequenz abhängig vom ebenso
in i Schritte unterteilten Feldgradienten Gi bestehend aus den Anteilen mit posi-
tiver (GASL) und negativer Amplitude (Gr) (siehe Abbildung 3.1) sowie von der
Geschwindigkeit v, mit der sich das arterielle Blut entlang des Gradienten bewegt:
∆ωi = γGizi mit zi = z(0) + iv∆t. Es ist dabei zu beachten, dass Gradientenram-
pen in den Simulationen nicht berücksichtigt wurden, d. h. es wurde angenommen,
dass die Zeit, um die volle Gradientenstärke zu erreichen, gegen Null geht. Der
zeitliche Verlauf von B1 ergibt sich aus den sich wiederholenden HF-Pulsen, die
der Hann-Funktion (Bernstein et al., 2004; Harris, 1978) entsprechen und wie oben
entsprechend ihrer Länge in NHann = τp/∆t zeitliche Schritte unterteilt wurden:
1
2
+
1
2
cos
(
2pi
j −NHann/2
NHann
)
, j = 0, ... , NHann − 1. (3.4)
In den Zeiten, in denen weder HF-Pulse noch Gradientenpulse wirken, wird die
Entwicklung der Magnetisierung ausschließlich durch T2-Relaxation und Blutfluss
bestimmt und diese auf K entsprechend angewendet. Die Schrittweite ∆t wurde
mit 0,5µs kurz genug gewählt, um unter allen Simulationsbedingungen stabile Er-
gebnisse zu erhalten. Um die Simulation nach dem Durchgang durch die Inversi-
onszone, d. h. zi > 0, zu beenden, wurde ein Abbruchkriterium definiert: Ändert
sich die z-Magnetisierung innerhalb des betrachteten Interpulsintervalls (∆τp) we-
niger als 10−6m0, wird die Rekursion abgebrochen. Auf diese Weise wird sowohl
die z-Magnetisierung der L- als auch der C-Bedingung (mz,L bzw.mz,C) nach dem
Durchgang durch die Inversionszone simuliert. Der Transit zur Bildgebungsschicht
und die damit verbundene T1-Relaxation wird in der Simulation nicht beachtet. Es
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wird vielmehr die Labeling-Effizienz direkt nach der Inversionszone angegeben. Als
Ergebnis wird αL bzw. αC mit:
αL = 50 %
(
1− mz,L
m0
)
bzw. (3.5)
αC = 50 %
(
1− mz,C
m0
)
(3.6)
und daraus α = αL − αC bestimmt.
Um einer Geschwindigkeitsverteilung des Blutes innerhalb des Blutgefäßes gerecht
zu werden, wurden Simulationen mit verschiedenen Geschwindigkeiten durchgeführt
und α-Werte für einzelne Geschwindigkeiten in Schrittweiten von 5 cm/s bestimmt
und anschließend gemittelt. Für die Mittelung sind verschiedene Szenarien vorstell-
bar. Als einfachste Lösung kann eine konstante Mittelung angenommen werden.
Ausgangspunkt dafür ist die Annahme eines laminaren Strömungsprofils (Möller et
al., 1996; Kamenskiy et al., 2011) und dessen über den Gefäßquerschnitt konstante
Geschwindigkeitsdichtefunktion: p(v) = 1/vmax, 0 ≤ v ≤ vmax (Ahn et al., 1987). Je-
de Geschwindigkeit und damit jedes für eine bestimmte Geschwindigkeit ermittelte
α trägt gleichermaßen zur gesamten Labeling-Effizienz am Messort bei. Für diesen
Ansatz werden, ähnlich wie in anderen Publikationen, Geschwindigkeiten zwischen
5 und 50 cm/s berücksichtigt (Wong, 2007; Pohmann et al., 2010; Luh, Talagala,
Li & Bandettini, 2013; O’Gorman et al., 2006). Desweiteren sind Geschwindigkeits-
wichtungen vorstellbar, die die zeitliche Variation der Geschwindigkeit während des
Herzzyklus reflektieren. Dazu werden gefäßspezifische Flussprofile (Ford et al., 2005;
Möller et al., 1996) verwendet und zwischen enddiastolischer Geschwindigkeit und
Spitzenwert der systolischen Geschwindigkeit (beide Werte als räumliche Mittelung
aus Doppler-Sonografie-Messungen) interpoliert. Das bedeutet für die ICA, es wer-
den Geschwindigkeiten zwischen 24 und 72 cm/s, für die VA zwischen 13 und 43 cm/s
(Albayrak et al., 2007) und für die CCA zwischen 24 bis 108 cm/s (Holdsworth et
al., 1999) einbezogen. Die Häufigkeit, mit der eine Geschwindigkeit innerhalb des
Herzzyklus auftritt, ist hierbei der maßgebende Wichtungsfaktor für die Mittelung
der α-Werte. Die Wichtungsfunktionen für die ICA, VA und CCA werden in Anleh-
nung an den Herzzyklus (engl. cardiac cycle; CC) im Weiteren als CC-ICA, CC-VA
und CC-CCA bezeichnet und sind in Abb. 3.2 mit Angabe ihrer mittleren Geschwin-
digkeiten (vmean) dargestellt.
Aufgrund ihrer grundlegenden Bedeutung für den Inversionsprozess (siehe Kapi-
tel 2.4.4) haben der mittlere Labeling-Gradient (Gav) und das mittlere B1-Feld
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Abbildung 3.2: Darstellung verschiedener Geschwindigkeitswichtungsfunktionen: Im einfachs-
ten Fall, der konstanten Wichtung, wurden Geschwindigkeiten zwischen 5 und
50 cm/s bei der Mittelung der α-Werte gleichermaßen berücksichtigt. Bei den
Wichtungen CC-VA, CC-ICA, CC-CCA wurden die in den Gefäßen VA, ICA
bzw. CCA auftretenden Geschwindigkeiten entsprechend ihrer Häufigkeit inner-
halb eines Herzzyklus gelistet. Dazu wurden die jeweiligen zeitlichen Flussprofile
(Ford et al., 2005; Möller et al., 1996) ausgewertet und die räumlich gemittelten
Geschwindigkeiten zwischen dem enddiastolischen Wert und dem systolischen
Spitzenwert interpoliert. Die so betrachteten Geschwindigkeiten lagen für die
betreffenden Arterien zwischen 13 und 43 cm/s (VA), zwischen 24 und 72 cm/s
(ICA) (Albayrak et al., 2007) und zwischen 24 bis 108 cm/s (CCA) (Holdsworth
et al., 1999).
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(B1,av) großen Einfluss auf die erreichbaren α-Werte. Die Ausführung der Simulatio-
nen mit wechselnden Gav und B1,av ermöglicht eine Gegenüberstellung der α-Werte.
Für eine stringente Darstellung dieser Abhängigkeit in Konturdiagrammen wird die
Gav-B1,av-Ebene systematisch mit, wenn nicht anders angegeben, 15×15 Punkten
von 0,05 bis 1,2mT/m bzw. von 0,3 bis 2,0µT in jeweils equidistanten Schritten ge-
rastert. So können die Beziehungen dieser Parameter zueinander bzw. zur erreichten
Inversion deutlich gemacht und Vergleiche weiterer Parametereinflüsse erleichtert
werden.
3.2.2 Auswertung der Simulationen
Die aus den durchgeführten Simulationen berechneten Labeling-Effizienz-Werte wur-
den in Konturdiagrammen in Abhängigkeit von Gav und B1,av dargestellt. Eine
genauere Untersuchung hinsichtlich des Einflusses von Magnetfeldinhomogenitäten
wurde anhand einer numerischen Analyse der simulierten Werte unternommen. Dem
muss vorweggeschickt werden, dass lokale Magnetfeldinhomogenitäten durch einen
konstanten Term, off-resonance (∆B0), und einen linearen Term, off-resonance Gra-
dient (∆G), beschrieben werden können (Jahanian et al., 2011). Im Folgenden wird
angenommen, dass ∆B0 an der Labeling-Position durch Anwendung eines vorher er-
mittelten Phasenzusatzes, ∆ϕ0, (siehe Kapitel 3.3.3) korrigiert wurde (Jahanian et
al., 2011; Luh et al., 2013). Abbildung 3.3 zeigt schematisch die Vorgehensweise bei
der Auswertung der Konturdiagramme. Als Bezugsgröße wird die Breite δG entlang
der Gav-Achse, für die eine gewünschte minimale Labeling-Effizienz αmin erreicht
wird, eingeführt. δG wird als Funktion von B1,av und αmin angegeben und ist als
der Abstand zweier Schnittpunkte der Kontur α = αmin mit einer Linie parallel zur
Abszisse auf Höhe des entsprechenden B1,av definiert. Eine weitere Größe, die in
diesem Zusammenhang bestimmt wird, ist Gcent. Es ist derjenige Gav-Wert in der
Mitte von δG. Zwei besondere Fälle sind zu beachten:
1. Existiert αmin auf dem betrachteten B1,av-Niveau über den Gav-Wertebereich hin-
aus, d. h. es gibt nur einen Schnittpunkt, dann wird Gcent auf den Gav-Wert gesetzt,
bei dem das maximale α des betrachteten B1,av-Niveaus gefunden wird. δG wird
dann mit dem doppelten Abstand zwischen minimalem Gav-Wert, bei dem α = αmin
ist, und dem wie eben beschrieben gefundenen Gcent angegeben.
2. Gibt es mehr als zwei Schnittpunkte, dann ist δG der breiteste Abstand zwischen
zusammengehörenden Schnittpunkten und Gcent ist, wie am Anfang definiert, die
Mitte im Bereich δG.
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Um für eine ausreichende Genauigkeit zu sorgen, wurden die Daten vor der numeri-
schen Analyse linear interpoliert. Um in pCASL-Messungen eine Unempfindlichkeit
gegenüber off-resonance Gradienten zu erlangen, muss der Betrag von ∆G kleiner
sein als δG/2 und Gav muss auf den Wert Gcent gesetzt werden. In diesem Fall wür-
de immer ein α ≥ αmin erreicht, unabhängig von ∆G. Anders gesagt, würde immer
mindestens αmin erreicht, wenn man sicherstellen kann, dass δG doppelt so groß
ist wie der bei einer bestimmten Feldstärke maximal zu erwartende off-resonance
Gradient. Zum Beispiel wird für B0 = 3T ein maximaler |∆G| von 0,2 mT/m berich-
tet (Jahanian et al., 2011). Aus eigenen Messungen der B0-Feldverteilung wurde ein
|∆G| von maximal∼0,1mT/m in den ICAs von zehn Probanden ermittelt (siehe Ka-
pitel 3.3.3). Geht man also vom kritischeren ersten Fall aus, müsste δG ≥ 0, 4mT/m
sein, um sicher mindestens αmin zu erzielen.
Abbildung 3.3: Für die numerische Analyse der Konturdiagramme wurden zwei Variablen ein-
geführt: Zum einen ist δG die Breite des Gav-Bereichs für ein bestimmtes B1,av,
der von einer Konturlinie (gewünschtes minimales α) umschlossen wird. Zum
anderen ist Gcent als der Gav-Wert in der Mitte von δG definiert.
3.2.3 Simulationen basierend auf dem MATISSE-Modell
Eine zweite Art von Simulationen basiert auf dem MATISSE-Modell (siehe Kapitel
2.4.2). Es kann den Einfluss der Transiteffekte auf die Perfusionsmessung beschrei-
ben und ist dabei umfassender als seine Vorgänger (Detre et al., 1992; Alsop & Detre,
1996; Wang et al., 2002), da es nicht nur eine endliche Labeling-Dauer vorsieht, son-
dern auch ein endliches, variables TR (Mildner et al., 2014). Dabei werden auch die
Sättigungseffekte, die durch die HF-Anregung bei der Bildgebung erzeugt werden,
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berücksichtigt. Diese Eigenschaften machen das MATISSE-Modell für die Interpre-
tierbarkeit der Labeling-Effizienz-Messung wertvoll. Es soll in diesem Zusammen-
hang die Fragen klären, was eine kurze TR und die Wahl der Signalreihenfolge für
die α-Messung bedeuten bzw. die bei der α-Messung vorhandenen systematischen
Fehler abschätzen.
Für die Untersuchung der Labeling-Effizienz knapp oberhalb der Labeling-Schicht
ist die Betrachtung von das Voxel durchstoßenden Arterien (Kompartiment A) nö-
tig. Der Signalbeitrag dieses Kompartiments kann mathematisch in vollständiger
Analogie zu Kompartiment a (Mildner et al., 2014) formuliert werden. Da die Vo-
xelgröße kleiner als der Durchmesser der betrachteten Arterie ist, kann angenommen
werden, dass das gesamte Voxel mit arteriellem Blut des Kompartiments A gefüllt
ist. Das messbare Signal stammt daher ausschließlich von A. Nehmen wir an, dass
markiertes Blut des Kompartiments A nach der Transitzeit δA in das Voxel einfließt
und es nach der Transitzeit ∆ (ohne Austausch mit dem Gewebe) wieder verlässt.
Das bedeutet, es verbleibt für die Zeit ∆δA = ∆− δA im betrachteten Voxel. Da das
Signal proportional zum magnetischen Moment (MA(t)) in z-Richtung ist, lässt es
sich über dessen zeitliche Entwicklung mit der Bloch-Gleichung beschreiben (siehe
Kapitel 2.4.2):
dMA(t)
dt
=
M0,A −MA(t)
T1,a
+
VA
∆δA
[mA,in(t)−mA,out(t)] . (3.7)
Dabei ist VA das Volumen, das das Kompartiment A einnimmt,M0,A dessen magne-
tisches Moment im Gleichgewicht, mA,in und mA,out sind die ein- bzw. ausfließenden
Anteile der Magnetisierung von A. Den Bezug zu dem frei wählbaren TR stellt die
Einteilung von δA und ∆δA in Vielfache von TR und verbleibende Reste (dA bzw.
∆dA) dar:
δA = JTR + dA J = bδA/TRc = 0, 1, 2, ... ∧ 0 ≤ dA < TR und
∆δA = KTR + ∆dA K = b∆δA/TRc = 0, 1, 2, ... ∧ 0 ≤ ∆dA < TR (3.8)
Die Abrundungsfunktion bxc gibt den größten ganzzahligen Wert kleiner oder gleich
x wieder. Die ganzen Zahlen J und K geben an, wie oft das Intervall TR in δA bzw.
∆δA hineinpasst. Auf diese Art und Weise werden die Beiträge des aktuellen bzw.
vorhergehender Intervalle identifiziert. Die Lösung von Gl. 3.7 erfolgt in Entspre-
chung zu Gl. 19–25 in (Mildner et al., 2014) für das Kompartiment a durch die
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folgende Rekursionsformel, bei der alle Variablen des Kompartiments a durch dieje-
nigen des Kompartiments A ersetzt wurden:
MA(i
−) = MA(i− 1−)e−
TR
T1,a cos β +M0,A
(
1− e−
TR
T1,a
)
+
M0,A
∆δA
e
− TR
T1,a (1− cos β)
1− e−KTRT1,a cosK β
1− e−
TR
T1,a cos β
TR + ∆dA e
−KTR
T1,a cosK β

− 2M0,A
∆δA
T1,a(c1,inαi−J + c1,outαi−J−K + c2,inαi−J−1 + c2,outαi−J−K−1)
− 2M0,A
∆δA
T1,a(c3,outαi−J−K−1 + c4,outαi−J−K−2) cos β (3.9)
mit
c1,in = e
min(dA−τw,0)−δA
T1,a − e
min(dA−τw−τL,0)−δA
T1,a , (3.10)
c1,out =
(
e
min(min(dA−τw−τL,0)+∆dA−∆,−∆)
T1,a − e
min(min(dA−τw,0)+∆dA−∆,−∆)
T1,a
)
cosK β, (3.11)
c2,in = e
max(dA−τw,0)−δA−TR
T1,a − e
max(dA−τw−τL,0)−δA−TR
T1,a , (3.12)
c2,out =
(
e
min(max(dA−τw−τL,0)+∆dA−∆−TR,−∆)
T1,a − e
min(max(dA−τw,0)+∆dA−∆−TR,−∆)
T1,a
)
cosK β,
(3.13)
c3,out =
(
e
max(min(dA−τw−τL,0)+∆dA−∆,−∆)−TR
T1,a − e
max(min(dA−τw,0)+∆dA−∆,−∆)−TR
T1,a
)
cosK β,
(3.14)
c4,out =
(
e
max(max(dA−τw−τL,0)+∆dA−∆−TR,−∆)−TR
T1,a −e
max(max(dA−τw,0)+∆dA−∆−TR,−∆)−TR
T1,a
)
cosKβ.
(3.15)
Dabei bezeichnet i− den Zeitpunkt kurz vor der Signalanregung. In die Berech-
nung von MA bzw. dem Signal werden folglich unter Berücksichtigung von TR vor-
hergehende Wiederholungen einbezogen. Die Reihenfolge der Wiederholungen soll
der des Experiments folgen, in dem immer abwechselnd die Gleichgewichts- (S0),
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die Kontroll- (SC) und die Labeling-Bedingung (SL) gemessen werden. Anhand der
Vorgabe der Labeling-Effizienz-Werte mit
αi =

0, i = 1, 4, 7, ...
αC , i = 2, 5, 8, ...
αL, i = 3, 6, 9...
, i ∈ N (3.16)
wurde diese Reihenfolge in der MATISSE-Rekursionsformel berücksichtigt. Dort ein-
gesetzt, werden mit diesen α-Eingangswerten synthetische perfusionsgewichtete Si-
gnalzeitreihen für die Simulation erzeugt. Weitere Parameter, die in der Simulation
verwendet wurden, waren T1,a = 1664 ms (Lu et al., 2004), β = 90◦, τw = 4ms und
eine TR entsprechend der jeweiligen Messung. Die Labeling-Dauer τL wurde entspre-
chend der gewählten TR auf ihren maximalen Wert gesetzt (τL = TR − 41ms, siehe
Kapitel 3.3.1). Für die Darstellung des Bluttransports von der Labeling- zur Bildge-
bungsschicht wurde laminare Strömung in den Arterien angenommen. Das bedeutet,
die Blutflussgeschwindigkeiten der laminaren Strömung wurden als über den Arteri-
enquerschnitt gleichverteilt aufgefasst. Für jede der beitragenden Geschwindigkeiten
zwischen 5 und 50 cm/s (siehe Kapitel 3.2.1) wurde in Schrittweiten von 5 cm/s eine
Simulation durchgeführt. Weil Blut in den zugehörigen jeweiligen Arteriensegmen-
ten aufgrund der unterschiedlichen Geschwindigkeiten spezifische Transitzeiten und
Verweildauern besitzt, werden δA und ∆ an die im betrachteten Segment vorliegende
mittlere Geschwindigkeit angepasst gemäß:
δA =
(dLI − dI/2)
v
mit dLI > dI/2 und (3.17)
∆ =
(dLI + dI/2)
v
, (3.18)
wobei dI die Breite der Bildgebungsschicht und dLI der Abstand der Labeling-Schicht
zur Mitte der Bildgebungsschicht ist. Diese Werte wurden aus den Experimenten
entnommen und betrugen dI = 5mm und dLI = 15mm. Die oben eingeführte
Verweildauer im Voxel, ∆δA, ist die Zeit, die das markierte Blut benötigt, um die
Bildgebungsschicht zu durchqueren, also:
∆δA = ∆− δA = dI
v
=
dI δA
(dLI − dI/2) . (3.19)
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Aufgrund des gleichwertigen Beitrags jedes Geschwindigkeitssegments wurden die
synthetischen Zeitreihen gemittelt und ergaben eine Zeitreihe MA,i, die proportio-
nal zum an der Bildgebungsschicht erwarteten Signal Si ist. Die vorhergesagten
Effizienzwerte αL, αC und α wurden als Mittelwerte der betreffenden Zeitreihen ge-
mäß Gl. 3.20–3.22 berechnet, nachdemMA,i in drei Signale proportional zu S0,i, SC,i
und SL,i zerlegt wurde (siehe Gl. 3.16). Aus dem Vergleich zwischen den vorhergesag-
ten Effizienzen und den („wahren“) Eingangswerten erschließt sich der systematische
Fehler, der bei schnellen Messwiederholraten der α-Messung durch lange Transitzei-
ten des Blutes hervorgerufen wird.
3.3 Entwicklung einer direkten Methode zur
Labeling-Effizienz-Messung
Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine direkte Messmethode zur Labeling-Effizienz-
Bestimmung in einer hirnversorgenden Arterie entwickelt. Die Motivation bestand
erstens darin, die theoretischen Vorhersagen über den Inversionsprozess und die
Kontrollbedingung bei pCASL, die mit den zuvor genannten Simulationen charak-
terisiert wurde, zu überprüfen und zweitens den tatsächlichen Grad der Inversion
an der Labeling-Position für eine realistische Einordnung der Perfusionswerte zu
bestimmen. Das Experiment sollte die Labeling-Effizienz α einer mit pCASL durch-
geführten Perfusionsmessung schnell, einfach und robust abschätzen.
3.3.1 Aufnahme der Messsignale
Die Experimente zur Labeling-Effizienz- und Perfusionsmessung wurden an 3-T-
MRT-Geräten (MAGNETOM Trio und Verio der Fa. Siemens Healthcare, Erlangen,
Deutschland) durchgeführt. Die in der Magnetröhre verbaute Körperspule wurde
zum Senden der HF-Pulse verwendet und eine 32-Kanal-Kopfspule (Siemens) zum
Empfang der Messsignale. Die pCASL-Sequenz wurde am Max-Planck-Institut für
Kognitions- und Neurowissenschaften Leipzig, basierend auf der Siemens-eigenen
Softwareplattform IDEA (Integrated Development Environment for Application)
(Version B17), programmiert. Sie besteht aus der in Abb. 3.1 skizzenhaft darge-
stellten pCASL-Pulsfolge und dem nachfolgenden Auslesen des Bildsignals (engl.
readout). Für die Labeling-Effizienz-Messung sind, wie in Kapitel 3.1 beschrieben,
drei Bedingungen zu unterscheiden. Diese wurden während eines Scans als aufeinan-
der folgende Wiederholungen ausgespielt, sodass mindestens drei Wiederholungen
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nötig waren, um das erforderliche Tripel der Messsignale (S0, SC und SL) zu er-
halten. Die MR-Bilder wurden mit EPI, genauer gesagt mit Gradientenecho-EPI
(GRE-EPI), mit einem Anregungswinkel (β) von 90◦ und einer Bandbreite BW von
2004Hz/Pixel aufgenommen. Die Bildmatrix hatte 96×96 Pixel und das Gesichtsfeld
(FOV ; field of view) umfasste 192×192mm2. Mit einer Schichtdicke von 5mm ent-
spricht dies einer Voxelgröße von 2×2×5mm3. Die ICA, deren Durchmesser 4–5mm
beträgt (Albayrak et al., 2007; Scheel et al., 2000), konnte damit ausreichend aufge-
löst werden. Parallele Bildaufnahme (GRAPPA; (Griswold et al., 2002)) mit einem
Beschleunigungsfaktor R = 3 und die Partial-Fourier-Methode mit einem Faktor 6/8
verkürzten die Echozeit TE auf 10,2ms. Mit weiteren vorbereitenden HF-Pulsen und
Gradienten, z. B. für die Fettsättigung, dauerte die Signalaufnahme insgesamt 38ms.
Weitere 3ms waren nötig, um direkt nach der pCASL-Pulsfolge einen Gradienten zu
schalten, der in der Bildgebungsschicht evtl. vorhandene Transversalmagnetisierung
zerstört (engl. spoiling). Die TR-Zeit wurde je nach Experiment und Fragestellung
zwischen 150 und 2000ms variiert. Die Labeling-Dauer τL wurde entsprechend der
jeweiligen TR maximiert, d. h. τL ergibt sich immer als Differenz zwischen TR und
den Zeitdauern der Signalaufnahme und des Spoiling-Gradienten. Die eben genann-
ten Protokollparameter sind zur einfacheren Übersicht noch einmal in Tabelle 3.1
für eine TR von 150ms zusammengefasst.
Dieses sogenannte Basisexperiment stellt das Ergebnis mehrerer Experimente dar,
die durchgeführt wurden, um zunächst die α-Messung selbst zu untersuchen, auf-
tretende Effekte zu erklären und die Messparameter zu optimieren. Im Folgenden
werden diese Parameter entsprechend der Aufgabenstellung und Zielsetzung variie-
ren und sich in den einzelnen Teilexperimenten vom Basisprotokoll unterscheiden.
Für die jeweiligen Experimente werden dabei nur die vom Basisprotokoll abweichen-
den Parameter angeführt.
Da die Labeling-Effizienz-Messung spezifisch für eine Perfusionsmessung im Gehirn
sein sollte, wurde weder in der Labeling-Schicht noch in der Messposition das B0-Feld
homogenisiert (engl. shimming). Vielmehr wurden die sogenannten Shim-Parameter
von einem vorhergehenden, das gesamte Hirn erfassenden Perfusionshilfsscan über-
nommen. Das bedeutet, dass B0 zwar für den Bereich der Perfusionsbildgebung, aber
nicht an der Labeling- und Messposition der Effizienz-Messung optimal homogen ist.
Es spiegelt jedoch die während der Perfusionsmessung auftretenden Gegebenheiten
an der Labeling-Schicht wider.
Über die Wahl der optimalen Position der Labeling-Schicht, um eine hohe Labeling-
Effizienz zu erhalten, herrscht Einigkeit (siehe Kapitel 2.4.5). In dieser Arbeit wurde
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Protokollparameter der α-Messung
GASL [mT/m] 9,0
TR [ms] 150
τL [ms] 109
τw [ms] 3
NR 150
β [◦] 90
TE [ms] 10,2
R 3
Partial-Fourier-Faktor 6/8
FOV [mm2] 192× 192
Bildmatrix [Pixel] 96× 96
Voxelgröße [mm3] 2× 2× 5
dI [mm] 5
dLI [mm] 15
BW [Hz/Pixel] 2004
Tabelle 3.1: Relevante Protokollparameter des Basisprotokolls der Labeling-Effizienz-Messung.
GASL ist der Labeling-Gradient, TR die Repetitionszeit, τL die Labeling-Dauer, τw
die Wartezeit nach dem Labeling bis zur Bildaufnahme, NR die Anzahl der Wie-
derholungen innerhalb eines Scans, β der Anregungswinkel, TE die Echozeit, R der
GRAPPA-Faktor, FOV das Gesichtsfeld, dI die Schichtdicke der Bildgebungsschicht,
dLI der Abstand der Labeling- zur Bildgebungsschicht und BW die Bandbreite.
zusätzlich untersucht, ob es auch für die Labeling-Effizienz-Messung eine zu bevor-
zugende Messposition gibt. Dazu wurden an sechs Probanden (zwei weiblich, vier
männlich; Alter: 28–34 Jahre) α-Messungen in 5-mm-Abständen zwischen der Klein-
hirnbasis und dem horizontalen Segment der Pars petrosa, dem Teil der ICA, der
im Felsenbein verläuft, durchgeführt. Die Labeling-Schicht wurde 15mm unterhalb
der Kleinhirnbasis belassen. Abgesehen vom sich ändernden Abstand der Labeling-
zur Bildgebungsschicht (dLI) und einem TR von 1000ms wurden die in Tab. 3.1
aufgeführten Sequenzparameter für diese Untersuchungen eingesetzt. Als Basis des
Positionsvergleichs wurde einerseits die Differenz der α-Werte zweier auf gleiche
Weise durchgeführter α-Messungen (∆α) und andererseits die Standardabweichung
der aus den zwanzig Wiederholungen innerhalb eines Scans bestimmten α-Zeitreihe
(σα) herangezogen.
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Neben der Suche nach der idealen Labeling- bzw. Messschicht wurde auch der Ein-
fluss von TE auf die Zeitreihenstabilität untersucht. Grundlage für die Messung
bildete wieder das Messprotokoll in Tab. 3.1 mit TR = 1000ms. TE wurde konse-
quenterweise geändert, auf Werte von 10, 12, 15 und 20ms. Desweiteren wurden,
auf Basis von den in Tab. 3.1 angegebenen Parametern, Experimente mit geringe-
rer Schichtdicke der Bildgebungsschicht sowie Experimente mit höherer Auflösung
durchgeführt, um den PV-Effekt zu reduzieren. Da der PV-Effekt ebenfalls von TR
beeinflusst wird, wurden in die Versuche zwei TR-Zeiten (150 und 1000ms) ein-
bezogen. Zum einen wurde in einem Versuch mit drei Probanden (eine weiblich,
zwei männlich; Alter: 27–31 Jahre) ein Vergleich zwischen den Schichtdicken von
5 und 3mm angestellt. Zur Verringerung der Schichtdicke musste TR geringfügig
um 2ms und TE von 10,2 auf 11,1ms erhöht werden. Zum anderen wurden für
die Untersuchung der Auflösung innerhalb der Schicht zwei Werte (2 × 2 × 5mm3
und 1,5 × 1,5 × 5mm3) miteinander verglichen. Für die höhere Auflösung mussten
folgende Änderungen am Basisprotokoll vorgenommen werden: TR wurde um 12ms
angehoben, d. h. auf 162 bzw. 1012ms; TE wurde von 10,2 auf 14,9ms heraufgesetzt;
bei gleichbleibendem FOV wurde die Bildmatrix auf 128 × 128Pixel geändert; die
Bandbreite wurde auf 1502Hz/Pixel reduziert. Zwei Probanden (eine weiblich, einer
männlich; Alter: 25 und 29 Jahre) nahmen an diesen Experimenten teil.
Um die Möglichkeit einer Verkürzung der Scanzeit (Tacq, acquisition time) zu prü-
fen, wurden letztendlich Experimente mit variabler TR-Zeit durchgeführt. Zum einen
wurden die Messungen hinsichtlich der Reproduzierbarkeit überprüft. Dazu wurden
mit TR = 150, 500 und 1000ms in den ICAs von vier Probanden je zehn Daten-
sätze erhoben. Durch Mittelung über die zehn Messungen (sowie über die rechte
und linke ICA) wurde ein α-Wert und die zugehörige Standardabweichung für jede
TR ermittelt. Zum anderen wurde die TR-Abhängigkeit der α-Messungen genauer
untersucht. Um die Darstellung der TR-Abhängigkeit zu verbessern, waren weitere
Stützstellen nötig (TR = 250, 750, 1500, 2000ms). τL wurde für die verschiedenen
TR jeweils maximiert, sodass sie zwischen 109 und 1959ms rangierte. NR wurde mit
steigender TR von 150 auf 60 Wiederholungen reduziert, um Tacq gering zu halten.
Für eine Demonstration der Aussagekraft des MATISSE-Modells wurden neben den
Signalaufnahmeparametern auch der Labeling-Parameter βASL auf 20, 12,2 und 9,2◦
bzw. B1,av auf 1,3, 0,8 und 0,6µT geändert.
Ein Hauptanliegen dieser Arbeit war jedoch mit einem optimierten Messprotokoll
die Eigenschaften des Labeling-Prozesses zu untersuchen. Dessen Parameterabhän-
gigkeit wurde zu diesem Zweck anhand von Konturdiagrammen, wie sie zuvor mit
63
3 Methoden
der Bloch-Gleichung simuliert wurden, experimentell reproduziert. Eine kurze Scan-
zeit war dafür essentiell, sodass eine TR von 150ms, eine τL von 109ms und eine NR
mit 150 Wiederholungen verwendet wurden. Alle weiteren Parametereinstellungen,
die für diese Experimente vorgenommen werden mussten, betreffen die Labeling-
Parameter. Bei einem ∆τp von 1,8ms wurden zwei sich stark unterscheidende DRF
von 27,8% und 55,5% ausgewählt. Gav und B1,av wurden in Schrittweiten von
0,2mT/m bzw. in Schrittweiten von 0,25µT variiert. Die Abdeckung der Gav-B1,av-
Ebene zur Darstellung der Konturdiagramme erfolgte anhand von 6×4 Punkten für
DRF = 27,8 % bzw. 7×5 Punkten für DRF = 55,5 %.
3.3.2 Auswertung der Messungen
Die mit der Messung erhaltenen Rohbilddaten liegen, wie bei der Bildverarbeitung
im medizinischen Anwendungsbereich üblich, im DICOM-Format (Digital Imaging
and COmmunications in Medicine, standardisiert in der ISO 12052:2006) vor. Für
die Datenanalyse wurden Skripte in der Programmiersprache IDLTM (Interactive
Data Language) (EXELIS Visual Information Solutions, Boulder, CO, USA) ge-
schrieben. Die Daten wurden als separate Amplituden- und Phasenbilder aufgenom-
men und zunächst in komplexe Fließkommazahlen umgewandelt. Die Phasenwerte
wurden dabei auf einen Bereich zwischen −pi und pi übertragen. Aufeinanderfolgende
Tripel aus S0-, SC- und SL-Signalen bildeten die komplexe ASL-Rohdatenzeitreihe.
Jedes Tripel wurde bezüglich der Phase des zugehörigen S0-Scans phasenkorrigiert.
Anschließend wurden drei Effizienz-Zeitreihen berechnet. Dabei handelt es sich um
die Effizienzen der Labeling- und der Kontrollbedingung (αL,i und αC,i) sowie um
die Labeling-Effizienz (αi). Dazu wurden die Signaldifferenzen aus den komplexen
Signalen gebildet und deren Realteile jeweils mit dem Realteil des Signals der Gleich-
gewichtsbedingung normiert:
αL,i = 50 %× Re (S0,i − SL,i)
Re (S0,i)
, (3.20)
αC,i = 50 %× Re (S0,i − SC,i)
Re (S0,i)
, (3.21)
αi = 50 %× Re (SC,i − SL,i)
Re (S0,i)
= αL,i − αC,i. (3.22)
Der Index i gibt dabei die laufende Nummer des Tripels in der Zeitreihe an. Die
Funktion Re(n) stellt den Realteil der Größe n dar. Die Verwendung des Realteils
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Abbildung 3.4: Zeitreihen der Realteile der Einzelsignale S0, SC und SL (oben), gemessen mit
dem schnellen Messprotokoll mit TR = 150ms. Die daraus berechneten Effizienz-
werte αL, αC und α sind in der unteren Reihe abgebildet. Die Messparame-
ter waren: ∆τp = 1,8ms, Gav = 0,9mT/m sowie links: DRF = 27,8 % und
B1,av = 1,5 µT bzw. rechts: DRF = 55,5 % und B1,av = 1,65 µT.
war notwendig, um einen konsistenten Satz von Effizienzwerten zu erhalten, für
den die Gleichung αi = αL,i − αC,i gilt. Um einen Eindruck von den Signal- und
den berechneten Effizienzzeitreihen zu bekommen, sind diese in Abb. 3.4 abgebil-
det. Im oberen Teil der Abbildung sind die Realteile der Einzelsignale, die aus der
Rohdatenreihe extrahiert wurden, dargestellt. Im unteren Teil sind die berechne-
ten Effizienzen zu sehen. Für die Darstellung wurden zwei verschiedene Situationen
ausgewählt: rechts eine nahezu optimale Parameterauswahl mit hohem DRF von
55,5% und links eine mit niedrigem DRF von 27,8%. Der Unterschied zwischen bei-
den Parametereinstellungen wird hauptsächlich am SC-Signal deutlich, das rechts
auf Höhe des Gleichgewichtssignals S0 liegt, links jedoch reduziert ist, wodurch die
berechnete α-Zeitreihe für den DRF von 27,8% im Vergleich zu DRF von 55,5% her-
abgesetzt ist. Die Mittelwerte und Standardabweichungen der jeweiligen Zeitreihen
ergeben die Effizienzwerte bzw. deren Fehler. Durch voxelweise Berechnung erhält
man Karten der Effizienzen in der Messschicht. Für die Identifikation der relevanten,
d. h. zur betreffenden Arterie gehörenden, Voxel und die Bestimmung der Effizienz-
werte dieser Arterie wurden mehrere Arbeitsschritte vorgenommen (Abb. 3.5). Eine
Karte der Signaldifferenz ∆SC−L = 〈Re (SC,i − SL,i)〉 wurde als Mittelwert über die
Zeitreihe berechnet. Für die Festlegung jeweils einer ROI wurde die linke bzw. die
rechte ICA in der Karte mit Hilfe der Angiografie manuell grob umrissen. Die Vo-
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Abbildung 3.5: Vorgehensweise bei der Auswertung der Labeling-Effizienz-Karten. A: Auf der
Grundlage der Angiografie werden die linke und die rechte ICA separat manuell
grob umrissen, um jeweils eine Region von Interesse (ROI) zu definieren, die
im Folgenden ausgewertet wird. Extrakranielle Arterien werden aus der ROI
ausgeschlossen. B: Innerhalb der jeweiligen ROI wird die Signaldifferenz ∆SC−L
Voxel für Voxel analysiert und diejenigen drei Voxel mit der höchsten Differenz
ausgewählt. C: Die drei ausgewählten Voxel werden in der Labeling-Effizienz-
Karte identifiziert und deren Werte gemittelt, um α der jeweiligen Arterie zu
bestimmen.
xel der jeweiligen ROI wurden entsprechend ihrer Signaldifferenz, also entsprechend
ihres ASL-Kontrastes, absteigend geordnet. Anschließend wurden nur die Werte der
Voxel mit der höchsten Signaldifferenz gemittelt und so der Effizienzwert in der
betreffenden ICA bestimmt. Die Anzahl der zu mittelnden Voxel wurde durch das
Verhältnis des Arterienquerschnitts und der Fläche des Voxels in der Messebene
festgelegt. Der Durchmesser der ICA wurde als 4mm breit angenommen (Albayrak
et al., 2007; Scheel et al., 2000), sodass für die Bildauflösung von 2 × 2mm2 drei
Voxel und für die Bildauflösung von 1,5 × 1,5mm2 sechs Voxel in die Berechnung
einbezogen wurden.
3.3.3 Zusätzliche Messungen
Angiografie
Um einen Einblick in den Verlauf der Arterien eines jeden Probanden zu gewin-
nen und infolgedessen die Labeling- und die Bildgebungsschicht passend zu plat-
zieren, wurde zu Beginn einer Sitzung eine Angiografie aufgenommen. Dazu wurde
ein dreidimensionaler (3D), auf einer FLASH-Sequenz (Fast Low Angle SHot) ba-
sierter Scan durchgeführt, der die Laufzeit des Blutes (engl. Time Of Flight, TOF)
von außerhalb in das betrachtete Volumen hinein für einen hohen Kontrast zwi-
schen Arterien und umliegendem Gewebe ausnutzt (Saloner, 1995). Im Gegensatz
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zur üblichen (und ebenso in der für Abb. 3.6 vorgenommenen) Vorgehensweise, bei
der ein Angiogramm in mehreren sich leicht überlappenden Blöcken aufgenommen
wird, war es für den oben genannten Zweck ausreichend, den benötigten kleinen Ge-
fäßbaumausschnitt im Bereich zwischen Nasenwurzel und Unterkiefer in nur einem
Block aufzunehmen. Tabelle 3.2 zeigt die verwendeten Protokollparameter. Durch
die kurze TR sind statische Spins im angeregten Volumen vielen HF-Pulsen ausge-
setzt, die deren Signal unterdrücken, während arterielles Blut immer wieder frisch
zufließt und daher hohes Signal aufweist. Je größer der angeregte Block ist, je länger
sich das Blut also dort aufhält, desto mehr HF-Pulse erfährt es und desto mehr wird
auch dessen Messsignal verringert. Deswegen wird der untersuchte Bereich üblicher-
weise in mehrere kleine Anregungsblöcke aufgeteilt und daraus im Anschluss das
Angiogramm zusammengesetzt.
Abbildung 3.6: A: Angiogramm eines Probanden in der Frontalansicht mit Angabe der Labeling-
und der Messposition. B: Ansicht der axialen Schicht auf Höhe der Labeling-
Position. C: Ansicht der axialen Schicht auf Höhe der Messposition.
Messung der B0-Feldverteilung
Während Einflüsse des statischen off-resonance Terms ∆B0 für die durchzuführende
Inversion an der Labeling-Position, wie wir später in diesem Kapitel sehen werden,
korrigiert werden können, führen Feldinhomogenitäten an der Bildgebungsposition
zu einer verstärkten Dephasierung der Spins und daher zu einer schnelleren Ab-
nahme des messbaren Signals. Die Messung der Labeling-Effizienz wird durch den
Blutfluss in diesen Feldinhomogenitäten gestört, was sich in einer höheren Variabi-
lität der Messwerte äußert. Für die Messung von ∆B0 wurde ein weiterer FLASH-
basierter 3D-Scan durchgeführt. Die Aufnahme mehrerer Echos ist nötig, um aus
deren Phasenentwicklung die Abweichung von der Resonanzfrequenz berechnen zu
können. Konkret wurden 16 bipolare Gradienten-Echos aufgenommen. ∆B0 bzw.
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Protokollparameter Angiografie ∆B0-Messung B1-Messung
β [◦] 18 15 45 & 90
TR [ms] 20 43 5000
TE [ms] 3,24 2,9 4,2
∆TE [ms] / 1,7 /
R 2 3 3
Partial-Fourier (Phasenrichtung) 7/8 / 6/8
Partial-Fourier (Schichtrichtung) 6/8 / /
FOV [mm3] 192×192×78 192×192×78 192×192×78
Bildmatrix [Pixel] 256×256×52 256×256×52 96×96×52
Überabtastung (Schicht) [%] 23,1 23,1 /
Voxelgröße [mm3] 0,8×0,8×1,5 0,8×0,8×1,5 2×2×1,5
BW [Hz/Pixel] 178 750 2004
Tabelle 3.2: Relevante Protokollparameter des TOF-Angiografiescans (links) sowie der Messun-
gen der B0-Feldverteilung (Mitte) und der B1-Feldverteilung (rechts). ∆TE ist die
Zeit zwischen zwei aufeinanderfolgenden Echos.
die Frequenzabweichung ∆ν = γ∆B0/(2pi) wurde nun voxelweise aus einem linea-
ren Fit des Phasenverlaufs über alle Echos ermittelt, wobei die Phaseninformation
zuvor aus ihrem zyklischen in einen durchgehenden Verlauf überführt wurde (engl.
unwrapping). In Tabelle 3.2 sind die dazugehörigen Messparameter zu finden. Das
Aufnahmevolumen und die Auflösung wurden von der vorhergehenden Angiografie
übernommen, die Shim-Parameter vom vorhergehenden Perfusionshilfsscan (dessen
Beschreibung erfolgt später in diesem Kapitel). Auf Basis der gemessenen ∆ν-Daten
konnte zusätzlich der off-resonance Gradient, ∆G, entlang der Blutflussrichtung be-
stimmt werden.
Messung der B1-Feldverteilung
Eine weitere Messung, die im Rahmen der Labeling-Effizienz-Bestimmung durch-
geführt wurde, zielte auf die Größe des magnetischen Wechselfeldes B1 ab, um zu
überprüfen, ob der beabsichtigte Anregungswinkel an der Labeling-Position erreicht
wird. Die B1-Feldverteilung bzw. der Anregungswinkel wurde mit der sogenann-
ten Doppelwinkelmethode (Insko & Bolinger, 1993; Wang et al., 2006) bestimmt.
Grundlage dafür ist die Durchführung zweier Messungen, bei denen nur der An-
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regungswinkel β von der einen zur anderen Messung verdoppelt wird. Bleiben alle
anderen Parameter konstant, kann aus dem Verhältnis der gemessenen Signale S1
und S2 der tatsächliche Anregungswinkel βact berechnet werden:
S1
S2
=
sin(2βact)
sin(βact)
=
2 cos(βact) sin(βact)
sin(βact)
= 2 cos(βact)
βact = arccos
(
S1
2S2
)
(3.23)
Die verwendeten Protokollparameter sind ebenfalls in Tab. 3.2 zu finden. Auf ein aus-
reichend langes TR ist bei der Messung zu achten, um den Einfluss der T1-Relaxation
zu minimieren.
Vorabscan zur Korrektur des durch Feldinhomogenitäten entstehenden
Offset der Resonanzfrequenz
Da für pCASL die Phasenentwicklung bei der Inversion eine entscheidende Rolle
spielt, wird durch eine Abweichung der Phase von der nominellen die Labeling-
Effizienz an der Labeling-Position beeinflusst. Um diese Phasenänderung, die durch
eine Abweichung der Resonanzfrequenz aufgrund von Feldinhomogenitäten verur-
sacht wird, zu bestimmen und zu korrigieren, wurde ein kurzer, der Perfusionsmes-
sung ähnlicher Scan durchgeführt. In Tab. 3.3 sind die verwendeten Protokollpara-
meter sowohl für das Labeling als auch für die Signalaufnahme zusammengestellt.
Die wesentlichsten Unterschiede zur Perfusionsmessung sind die mit 50ms sehr kurze
Wartezeit nach dem Labeling (τw) und eine repetitionsabhängige zusätzliche Modu-
lation der Phasen der HF-Pulsfolge (Luh et al., 2013). Die kurze τw beschleunigt die
Messung und reduziert Verluste durch T1-Relaxation, macht es aber erforderlich,
lediglich Gebiete mit kurzer Transitzeit, wie z. B. die Insel, auszuwerten.
Die Phasenmodulation erfolgt über 21 Labeling/Kontroll-Paare hinweg. In jedem
dieser Paare besitzt die HF-Pulsfolge einen sich von Paar zu Paar unterscheidenden
zusätzlichen Phasenoffset zwischen –180◦ und +180◦. Zur Auswertung der Daten
wird die ASL-Signaldifferenz ∆SC−L in Abhängigkeit vom Phasenoffset mit einem
Fit-Verfahren (MPFIT (Markwardt, 2009)), das die Methode der kleinsten Quadra-
te mit dem Levenberg-Marquardt-Algorithmus verwendet, an eine Modellfunktion
anpasst. Das Verfahren benutzt eine modifizierte Heaviside-Funktion als Modell-
funktion und ist in Mildner et al. (2014) beschrieben. Als Fitparameter ergeben
sich unter anderem die ∆SC−L maximierende Phasenverschiebung und die Stärke
der Signaldifferenz. Abbildung 3.7 zeigt beispielhaft zwei ∆SC−L-Kurven und de-
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Protokollparameter des Perfusionshilfsscans
Labeling Signalaufnahme
τL [ms] 2900 TR [ms] 3888
τw [ms] 50 NR 44
∆τp [ms] 1,0 TE [ms] 14,9
τp [ms] 0,5 Partial-Fourier-Faktor 6/8
DRF [%] 50 NS [mm] 18
βASL [◦] 20 β [◦] 90
B1,av [µT] 1,3 FOV [mm2] 192× 192
GASL [mT/m] 9,0 Bildmatrix [Pixel] 64× 64
Gav [mT/m] 0,5 Voxelgröße [mm3] 3× 3× 4
BW [Hz/Pixel] 2056
Tabelle 3.3: Für das Labeling und die Signalaufnahme relevante Protokollparameter des Perfusi-
onshilfsscans. Abgesehen von τL und τw sind die Labeling-Parameter des Hilfsscans
im Allgemeinen gleich zu denen des darauffolgenden Perfusionsscans bzw. der an-
schließenden α-Messung, um gleiche Labeling-Voraussetzungen zu schaffen und die
Phasenverschiebung korrekt zu erfassen. Eine Verminderung von τL, τw und TR ver-
kürzt die Scanzeit. Der Parameter NS bezeichnet die Anzahl der aufgenommenen
Schichten.
Abbildung 3.7: Auswertung von Vorabscans, die zur Bestimmung des optimalen Wertes der
Korrekturphase ∆ϕ0 dienen. Es sind beispielhaft zwei verschiedene ASL-
Signalkurven (gepunktete Linien) und deren Fits (durchgezogene Linien) gezeigt,
die in einem Probanden für unterschiedliche Labeling-Positionen aufgenommen
wurden: (A) im Abstand von 20mm zum Isozentrum, (B) im Abstand von 80mm
zum Isozentrum.
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ren Fits mit ermittelten Phasenverschiebungen von 24◦ (A) und 125◦ (B). Den für
die Korrektur erforderlichen Phasenoffset −∆ϕ0 (vgl. Gl. 2.64) kann man auch gra-
fisch als Abszisse des maximalen ASL-Differenzsignals ablesen. In diesem Beispiel
kommen die unterschiedlichen Phasenverschiebungen durch unterschiedliche Wahl
der Labeling-Position – einmal mit 20mm Abstand zum Isozentrum des Magneten,
das andere Mal mit 80mm Abstand – im selben Probanden zustande. Es macht
deutlich, wie wichtig eine Phasenkorrektur sein kann. Während in Abb. 3.7 (A) bei
einem Phaseninkrement von 0◦ eine ähnlich hohe Signaldifferenz wie beim Maximum
bei 24◦ erreicht wird, wäre in (B) die Signaldifferenz und damit der Kontrast oh-
ne Phasenkorrektur um mehr als die Hälfte reduziert und hätte zudem das falsche
Vorzeichen. Diese Unterschiede in der Phase können auch interindividuell existie-
ren, sodass es ratsam ist, für jeden Probanden eine solche Korrekturmaßnahme zu
ergreifen. Standardmäßig wurden für die Bestimmung der Korrekturphase Daten
aus den Gebieten der Insel beider Hirnhemisphären direkt im Anschluss an den
Vorabscan ausgewertet und die zugehörigen Phasenoffsets gemittelt. Der auf diese
Weise ermittelte Phasenoffset wurde in den anschließenden Labeling-Effizienz- und
Perfusionsmessungen den HF-Pulsen des pCASL-Moduls als Korrekturwert −∆ϕ0
(vgl. Gl. 2.64) verwendet. Die Messzeit dieses Vorabscans betrug 2:50min, exklusive
Datentransfer und Auswerteprozedur von ca. weiteren 5min. Die Phasenkorrektur
ist eine Grundvoraussetzung für den späteren Vergleich gemessener und simulierter
α-Werte sowie für die Interpretation der Gav-Abhängigkeit und die Gültigkeit der
gefundenen optimalen Gav-B1,av-Arbeitspunkte.
Perfusionsmessung
Zur Demonstration der Möglichkeit, Perfusionskarten, die mit variierenden pCASL-
Parametern gemessen wurden, mit gemessenen α-Werten zu korrigieren, wurden
Perfusionsmessungen im Gehirn mit den Parametern in Tab. 3.4 durchgeführt. Da-
bei wurde α in verschiedenen Scans manipuliert, indem B1,av von 1,3 auf 0,8 und
0,6µT verringert wurde. Jeder dieser Scans wurde durch eine Labeling-Effizienz-
Messung ergänzt, die die benötigten experimentellen α-Werte lieferte.
In einer Perfusionsmessung folgen Labeling- und Kontrollbedingung als einzelne Re-
petition jeweils aufeinander, um aus beiden Signalen das ASL-Differenzsignal zu
erhalten und daraus gemäß Gleichung 2.55 die Perfusion f voxelweise zu berechnen.
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Protokollparameter der Perfusionsmessung
Labeling Signalaufnahme
τL [ms] 3000 TR [ms] 5500
τw [ms] 1500 NR 60
∆τp [ms] 1,0 TE [ms] 14,7
τp [ms] 0,5 Partial-Fourier-Faktor 6/8
DRF [%] 50 NS [mm] 18
βASL [◦] 20 β [◦] 90
B1,av [µT] 1,3 FOV [mm2] 192× 192
GASL [mT/m] 9,0 Bildmatrix [Pixel] 64× 64
Gav [mT/m] 0,5 Voxelgröße [mm3] 3× 3× 4
BW [Hz/Pixel] 2056
Tabelle 3.4: Für das Labeling und die Signalaufnahme relevante Protokollparameter des Basispro-
tokolls der Perfusionsmessung.
3.4 pCASL bei 7Tesla
Alle Messungen, die sich auf hohe Feldstärken beziehen, wurden an einem 7-T-MRT
(MAGNETOM, Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland) mit einer Kopfspule
mit einem CP-Mode-Sende- und einem 32-Kanal-Empfangsarray (1TX/32RX, No-
va Medical), später 32-Kanalspule genannt, durchgeführt. Eine direkte Messung der
Labeling-Effizienz α wie am 3-T-MRT konnte am 7-T-MRT nicht vorgenommen wer-
den, da der SAR-Grenzwert überschritten würde. Für eine Abschätzung von α wurde
stattdessen eine Messung des B1-Feldes durchgeführt, um mit dem Wissen des rea-
len Anregungswinkels das wahrscheinliche α aus der Simulation der Bloch-Gleichung
abzuleiten. Um die Simulation der Labeling-Effizienz bei 7T zu generieren, wurde
ein T2,a von 50ms (Uludağ et al., 2009; Gardener et al., 2010) angenommen (sie-
he Abb. 4.20). B1 wurde wie bei 3T mit der Doppelwinkelmethode bestimmt. Es
wurden folgende Parameter an die 7-T-Messung angepasst: TE = 2, 8ms, Bildma-
trix = 64 × 64 sowie 3mm Schichtdicke, sodass eine Auflösung von 3 × 3 × 3mm3
erreicht wurde. Die Bandbreite wurde auf 1860Hz/pixel reduziert. Auf Parallele
Bildgebung wurde verzichtet. Wie schon im Kapitel 2.4.6 beschrieben, treten bei
hohen Feldstärken nicht nur Inhomogenitäten im statischen Magnetfeld B0, sondern
auch im eingestrahlten magnetischen Wechselfeld B1 verstärkt auf. Dielektrische
Materialien sollen für eine gleichmäßigere Verteilung des B1-Feldes im untersuchten
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Objekt sorgen (Webb, 2011). Die MR-Bildgebung des Bauchraumes und des Brust-
korbes profitieren von der Verwendung dielektrischer Materialien, die in der direk-
ten Umgebung des Messvolumens platziert werden (Schick, 2005; Brink & Webb,
2014). Bei hohen Feldstärken werden solche Materialien auch für die Untersuchung
des Kopfes empfohlen (Teeuwisse et al., 2012). Ein Paar mit Kalziumtitanat (Sig-
ma Aldrich) gefüllter Kissen stand am Institut zur Verfügung und wurde für eine
B1-Vergleichsmessung zuerst zu beiden Seiten längs des Probandenkopfes platziert
und später entfernt. Das B1-Profil wurde schichtweise mit jeweils einer rechteckigen
ROI, die in der axialen Ansicht der Labeling-Schicht beide ICAs beinhaltet, ermit-
telt. Abbildung 3.8 zeigt das effektive B1-Profil über alle Schichten des gemessenen
B1-Feldes mit und ohne Kissen. In der Labeling-Schicht wurde innerhalb der ICAs
eine Erhöhung der B1-Stärke durch die Kissen von ∼13% erzielt. Das grundlegen-
de Problem, nämlich die auf die Gehirnregion begrenzte Reichweite der Kopfspule,
konnte damit jedoch nicht behoben werden. Für den 7-T-Scanner und die verwende-
te 32-Kanalspule bleibt das B1-Profil einer im Zentrum der Spule hohen und zu den
Spulenrändern hin abfallenden Feldstärke bestehen (siehe Abb. 3.8). Das ermittelte
B1-Feld der 32-Kanalspule an der empfohlenen Labeling-Position auf der Höhe der
Kleinhirnbasis beträgt daher nur ca. 60% des Wertes im Isozentrum. Abbildung 3.8
zeigt im Vergleich dazu auch das Profil der am 3-T-Scanner verwendeten Körperspu-
le mit einer im Isozentrum über 100% und außerhalb nur gering (auf nicht weniger
als 90%) abfallenden B1-Effizienz.
Als Ergebnis dieser Arbeit kann anhand der Bloch-Simulationen die zu erwartende
Labeling-Effizienz abgeschätzt und durch die Wahl der Parameter optimiert wer-
den. Das Ziel einer Perfusionsmessung bei 7T war, in einer vergleichbaren Mess-
zeit wie bei 3T eine Perfusionskarte mit ausreichender Qualität zu messen. Der
Ausgangspunkt für eine Messung bei 7T waren die folgenden Größen: NR = 60,
τL = 2000ms, PLD=1500ms, TR = 5500ms und damit eine Gesamtmesszeit von
∼6 Minuten. Parallele Bildgebung mit einem Beschleunigungsfaktor R = 3 und die
Partial-Fourier-Methode mit Faktor 6/8 reduzieren TE auf 7,6ms. Wird das Signal
mit Standard-EPI und Partial-Fourier-Faktor 6/8 ausgelesen, beträgt TE = 15, 6ms.
Mit dem Wissen, dass ein möglichst hoher Arbeitszyklus angestrebt werden muss,
um SAR zu minimieren, wurdeDRF = 53 % (τp = 530µs; ∆τp = 1000µs) verwendet.
Der SAR-Grenzwert wurde bei einer nominellen mittleren B1-Amplitude (B1,av) von
1,49µT (das entspricht einem Anregungswinkel (βASL) von 22,8◦) erreicht. Die tat-
sächlich erzielte B1-Amplitude an der Labeling-Position beträgt, wie oben erwähnt,
60% davon, also 0,88µT. Aus dem Konturdiagramm der Simulation bei 7T (Kapitel
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Abbildung 3.8: Vertikale Profile der B1-Effizienz der Körperspule am 3-T-MRT (schwarz) und
der 32-Kanal-Kopfspule am 7-T-MRT (Rottöne). Die Verwendung dielektrischer
Kissen bei 7T bringt eine leichte Verbesserung der B1-Effizienz im Kopfbereich
(dunkelrot im Vergleich zu orange). Die senkrechte, graue Hilfslinie markiert die
bevorzugte Labeling-Position an der Kleinhirnbasis, die waagerechten den Wert
der B1-Effizienz an dieser Stelle.
4.5, Abb. 4.20) kann man die theoretisch realisierbare Labeling-Effizienz für genann-
tes B1,av ablesen: maximal 75%. Die tatsächliche Labeling-Effizienz hängt überdies
vom mittleren Labeling-Gradienten (Gav, x-Achse in Abb. 4.20) ab. Er wurde auf
einen Wert mittlerer Größe von Gav = 0, 5mT/m gesetzt. B0-Inhomogenitäten er-
zeugen zusätzliche, sich dem idealen Gradientenverlauf überlagernde Gradienten.
Diese sind bei 7T deutlich höher einzuschätzen als die bei 3T anzunehmenden
±0, 2mT/m (Jahanian et al., 2011). Die Qualität der gemessenen B0-Karten war
für eine Bestimmung der intrinsischen B0-Gradienten am Ort der Labeling-Ebene
jedoch nicht ausreichend, sodass die tatsächlich erreichbare Labeling-Effizienz nicht
abgeschätzt werden konnte. Letztendlich wurde die Labeling-Effizienz durch einen
direkten Vergleich der bei 7 und 3T gemessenen Perfusionswerte eines Probanden
abgeschätzt. Dazu wurden die bei 7T und bei 3T gemessenen Perfusionskarten
auf die MNI-Koordinaten, die Koordinaten des vom Montreal Neurological Institute
festgelegten und allgemein anerkannten Standardhirns, registriert. Durch diese Stan-
dardisierung ist es zulässig, einzelne Voxel oder ROIs unterschiedlicher Karten oder
auch unterschiedlicher Probanden zu vergleichen. Es wurde eine ROI über das Pu-
tamen für den Vergleich ausgewählt. Das Putamen ist dafür besonders gut geeignet,
weil keine großen, durchstoßenden Arterien vorhanden sind, es aber dennoch kurze
Gewebetransitzeiten besitzt (Mildner et al., 2014), sodass von einer vollkommenen
74
3.4 pCASL bei 7Tesla
Verteilung des markierten Blutes im Gewebe ausgegangen werden kann. Andere
Gebiete in kortikaler GM wurden ebenfalls auf Übereinstimmung ihrer Perfusions-
werte überprüft. Voxelweise wurde der relative Standardfehler der Perfusionswerte
berechnet und als Qualitätsmerkmal der Perfusionskarten sowie als Schwelle für die
Anzeige der relevanten Voxel benutzt.
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4.1 Charakterisierung der pCASL-Methode anhand
der Labeling-Effizienz
Aufgrund ihrer fundamentalen Bedeutung für den Inversionsprozess (siehe Kapitel
2.4.4) haben der mittlere Labeling-Gradient (Gav) und das mittlere B1-Feld (B1,av)
großen Einfluss auf das erreichbare α. Die Abhängigkeit αs von diesen beiden Grö-
ßen wurde in Konturdiagrammen dargestellt (Abb. 4.1). Mit der Gegenüberstellung
mehrerer Konturdiagramme wurde der Einfluss weiterer Parameter wie des Inter-
pulsabstandes (∆τp), des Arbeitszyklus (DRF ) und des Labeling-Gradienten (GASL)
untersucht. Abbildung 4.1 zeigt, dass αL relativ unabhängig von DRF ist. αC hinge-
gen ist stark duch DRF beeinflusst, erkennbar am abrupten steilen Anstieg ab einem
für jeden DRF charakteristischen Gav. Dieser Grenzwert von Gav verschiebt sich mit
zunehmendem DRF hin zu höheren Werten und verlässt den in dieser Arbeit simu-
lierten Bereich für DRF & 50 %. Da α die Differenz von αL und αC ist, überträgt
sich die DRF -Abhängigkeit darauf, was zu einem prägnanten Abfall der Werte ab
dem jeweiligen Gav-Grenzwert führt. Im Vergleich zu den Daten einer Simulation
mit ∆τp = 1,8ms (Abb. 4.2) wird deutlich, dass nicht, wie bisher vermutet, ∆τp
(Dai et al., 2008), sondern vielmehr DRF einen prägenden Einfluss auf erreichbare
α-Werte hat. Bei nur leichten Änderungen der Konturen bleibt deren grundsätzliche
Form auch bei diesem Wert von ∆τp erhalten und zeigt die für kleine DRF charakte-
ristischen Kanten in den α- und αC-Diagrammen. Unabhängig von ∆τp verbreitert
sich folglich der Gav-Bereich, in dem hohe α-Werte gemessen werden können, mit
steigendem DRF und die erreichbaren α-Werte nehmen zu.
Abbildung 4.3 zeigt die Ergebnisse einer numerischen Analyse der eben beschrie-
benen Konturdiagramme (siehe Kapitel 3.2.2). Für das Beispiel eines gewünschten
Mindestwertes von α von 85% sind die Breite des Gav-Bereichs, innerhalb dessen
dieser Mindestwert erreicht wird (δG, untere Reihe) und dessen Mittelpunkt (Gcent,
obere Reihe) als Funktionen von B1,av dargestellt. Nahezu identische lineare Anstiege
von δG(B1,av) und Gcent(B1,av) sind für ∆τp = 1,0ms (linke Spalte) und DRF ≥ 33 %
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Abbildung 4.1: Darstellung der Effizienzen αL (links), αC (Mitte) und α (rechts) für balanced
pCASL in Abhängigkeit von Gav und B1,av. Die Parameter ∆τp und GASL waren
konstant bei 1,0ms bzw. 9,0mT/m, DRF wurde als weiterer Parameter variiert
(Reihen A–E).
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Abbildung 4.2: Konturdiagramme von αL (links), αC (Mitte) und α (rechts) entsprechend Abb.
4.1 mit ∆τp = 1,8ms und GASL = 9,0mT/m sowie variablen DRF (Reihen
A–E).
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zu sehen. Auch für ∆τp = 1,8ms (rechte Spalte) ist, obgleich mit einer größeren Vari-
anz ihrer Verläufe gegenüber DRF , das Verhalten der Kurven annähernd linear. Die
mit B1,av zunehmende Breite δG lässt sich als eine nachlassende Empfindlichkeit
gegenüber off-resonance Gradienten ∆G interpretieren. Off-resonance Gradienten
wirken zusätzlich zu dem angelegten Labeling-Gradienten und ändern Gav je nach
Vorzeichen in die eine oder andere Richtung. Ist der Gav-Bereich, innerhalb des-
sen man ein gewünschtes α erhält, sehr breit, wirkt sich ∆G zwar auf Gav aus,
jedoch ohne den obigen Mindestwert der Labeling-Effizienz zu unterschreiten. Aus
der Auswertung der B0-Feldverteilungen mehrerer Probanden bei 3T geht ein ma-
ximales |∆G| von 0,1mT/m hervor (siehe Kapitel 3.3.3). Da früher bereits ein fast
doppelt so hoher Wert für |∆G| beobachtet wurde (Jahanian et al., 2011), ist eine
minimale Breite von δG = 2|∆G| = 0,4mT/m erforderlich, um die Unabhängigkeit
von off-resonance Gradienten zu erreichen. Nehmen wir diesen Wert der Breite als
Grundlage für eine genauere Analyse der abgebildeten Daten, so können wir das
mindestens nötige B1,av und den zugehörigen Gav bestimmen, bei dem α ≥ 85 %
ist. Bei dem Schnittpunkt der δG-Kurven mit der Waagerechten bei 0,4mT/m kann
das mindestens nötige B1,av ermittelt werden (Abb. 4.3 unten). Den zugehörigen Gav
erhält man an dem Schnittpunkt der Senkrechten bei dem Wert des eben bestimm-
ten B1,av mit den Gcent-Kurven (Abb. 4.3 oben). Demzufolge ist für ∆τp = 1,0ms
(linke Spalte) ein B1,av von 1,01µT und ein Gav von 0,37mT/m erforderlich, um
die Breite δG = 0,4mT/m einzuhalten und eine Labeling-Effizienz von mindestens
85% zu erreichen. Für ∆τp = 1,8ms liegen diese Werte bei 1,17µT bzw. 0,52mT/m.
Dies gilt jedoch nur für DRF ≥ 33 %. Ist DRF zu gering (25%) kann die geforderte
Breite nicht erreicht werden.
Diese Analysen kann man durchaus auch für weitere Mindestwerte von α durch-
führen und eine Abhängigkeit der Parameter B1,av und Gav von αmin darstellen.
Daraus lässt sich, ausgehend von dem bei 3T maximal zu erwartenden |∆G|, der
die benötigte Breite δG festlegt, ein hinsichtlich der Unempfindlichkeit gegenüber
off-resonance Gradienten optimaler Arbeitspunkt, d. h. eine optimale Kombination
von B1,av und Gav, in Abhängigkeit des Mindestwertes von α ermitteln. In Abb. 4.4
ist die erhaltene Abhängigkeit für δG = 0,4mT/m dargestellt. Der Parameter Gcent
(unten) und das minimale B1,av (oben) sind über αmin für verschiedene DRF aufge-
tragen, wobei jede Kurve bei dem entsprechend maximal erreichbaren αmin abbricht.
Dieser Grenzwert nimmt mit steigendem DRF zu. Um ein höheres αmin bei dem
geforderten δG zu erreichen, sind außerdem überproportional steigende Gav- und
B1,av-Werte notwendig. Auch bei dieser Abhängigkeit wird deutlich, dass das grund-
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Abbildung 4.3: Für eine Labeling-Effizienz αmin = 85 % erreichbare Breite δG (unten) und Mit-
te Gcent (oben) des Gav-Bereichs, für den dieser vorgegebene α-Wert vorgefun-
den wird. Beide Parameter sind in Abhängigkeit des mittleren B1-Feldes (B1,av)
dargestellt. Die Kurven zeigen die Ergebnisse der Analyse der simulierten Da-
ten aus Abb. 4.1 (links) und 4.2 (rechts) für verschiedene DRF (Farbcode der
Linien). Die Vorgehensweise der Analyse ist in Kapitel 3.2.2 und Abb. 3.3 aus-
führlicher beschrieben. Die horizontale gestrichelte Linie bei δG = 0,4mT/m gibt
die Mindestbreite an, die benötigt wird, um bei 3T von off-resonance Gradien-
ten unbeeinflusst zu sein (Jahanian et al., 2011). Aus den Schnittpunkten der
δG-Kurven mit dieser Linie wurde der für das Erreichen von αmin = 85 % erfor-
derliche B1,av-Wert ermittelt (Mittelwert aus den DRF -Kurven ≥ 33 %, vertikale
gestrichelte Linien). Die zugehörigen Gav-Werte wurden aus den Schnittpunk-
ten dieser Linien mit den Gcent-Kurven (Mittelwert aller DRF -Kurven ≥ 33 %)
gewonnen (oberen Reihe, horizontale gestrichelte Linien).
sätzliche Verhalten für verschiedene ∆τp erhalten bleibt. Daher werde ich mich bei
der Auswertung nunmehr auf das im ASL-Konsenspapier empfohlene ∆τp = 1,0ms
beschränken und resultierende Messparameter hierfür beispielhaft angeben. Tabelle
4.1 fasst in den mit „Konstant“ gekennzeichneten Reihen die maximalen αmin-Werte
und die entsprechenden Arbeitspunkte für den empfohlenen hohenDRF von 50% zu-
sammen. Zusätzlich werden in dieser Tabelle die Unterschiede der bei verschiedenen
Geschwindigkeitsverteilungen gefundenen Arbeitspunkte gegenübergestellt, worauf
später noch näher eingegangen wird.
Um ein tieferes Verständnis des Verhaltens der Kontrollbedingung von balanced
pCASL zu erlangen, ist es hilfreich, die Trajektorie des Magnetisierungsvektors wäh-
rend des Inversionsprozesses (bzw. des Refokusierungsprozesses während der Kon-
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Abbildung 4.4: Minimales B1,av und zugehöriges Gav = Gcent als Funktion eines gewünschten
minimalen α-Wertes (αmin). Der Gav-Bereich, in dem αmin kontinuierlich ge-
funden werden soll, wurde auf δG = 0,4mT/m festgelegt, um bei 3T frei vom
Einfluss erwartbarer off-resonance Gradienten (Jahanian et al., 2011) zu sein.
Die Kurven zeigen die Ergebnisse einer weiteren Analyse der simulierten Daten
aus Abb. 4.1 (links) und 4.2 (rechts) für verschiedeneDRF (Farbcode der Linien).
Die Vorgehensweise der Analyse ist in Kapitel 3.2.2 und Abb. 3.3 ausführlicher
beschrieben.
trollbedingung) zu beobachten. Ich möchte noch einmal kurz auf den Unterschied
der pCASL-Typen in deren Kontrollbedingungen hinweisen. Balanced und unba-
lanced pCASL gleichen sich in der Labeling-Bedingung, aber unterscheiden sich in
deren Kontrollbedingungen dahingehend, dass bei unbalanced pCASL Gav = 0 ist,
während bei balanced pCASL Gav den gleichen Wert wie in der Labeling-Bedingung
besitzt. Der Einsatz der HF-Pulse ist in beiden pCASL-Typen identisch.
Für unbalanced pCASL zeigt sich in der Kontrollbedingung ein gutmütiges Verhal-
ten. Auf den Magnetisierungsvektor wirken ein HF-Puls, um ihn wie in der Labeling-
Bedingung auszulenken, anschließend ein weiterer, zum vorherigen genau umgekehr-
ter (180◦ phasenverschobener) HF-Puls, um die Auslenkung rückgängig zu machen.
Die Trajektorie des Magnetisierungsvektors ist durch das Hin- und Herkippen des
Vektors spiegelsymmetrisch zur Ausgangsausrichtung (z-Achse). Parameteränderun-
gen von B1,av und DRF haben keinen großen Einfluss darauf. Für balanced pCASL
ist das Aufheben der Magnetisierungsvektorauslenkung ein komplizierterer Prozess:
Die bewegten Spins durchfließen den mittleren Gradienten, woraufhin deren Ma-
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gnetisierungsvektor eine Phase akquiriert, die ebenfalls rückgängig gemacht werden
müsste bzw. möglichst klein bleiben muss. Das ist am ehesten der Fall, wenn balan-
ced pCASL der Bedingung in unbalanced pCASL nahe kommt, nämlich Gav klein
wird bzw. gegen Null geht. Abbildung 4.5 zeigt beispielhaft die Trajektorien der
Magnetisierung in der Labeling-, der Kontrollbedingung von balanced und der Kon-
trollbedingung von unbalanced pCASL in einem z-Bereich ungefähr gleich weit von
der Resonanzzone entfernt. Zwei Werte von DRF werden dabei betrachtet, 50%
(oben), was einem optimalen Verlauf in der Labeling- und der Kontrollbedingung
hervorruft, und 25% (unten), bei dem vor allem die Kontrollbedingung von balan-
ced pCASL ungünstiger verläuft. Während bei DRF = 50 % die Trajektorie aus der
Kontrollbedingung von balanced pCASL etwas unregelmäßiger erscheint, aber – weil
Gav ausreichend klein ist – dennoch von ihrer Auslenkung her ähnlich zu der aus der
Kontrollbedingung von unbalanced pCASL ist, ist bei DRF = 25 % die Auslenkung
in alle Richtungen viel größer, weil hier der gleiche Gav nicht mehr klein genug ist.
Auch in der Labeling-Bedingung ist in stärkeres Torkeln des Magnetisierungsvektors
zu erkennen, was die Inversion aber nicht wesentlich einschränkt. Phänomenologisch
ergeben sich zwei Schlussfolgerungen aus der Betrachtung der Trajektorien:
1. Wie eben erläutert, muss für balanced pCASL Gav ausreichend klein sein, um dem
Verhalten von unbalanced pCASL näherzukommen. Daher muss das Gradientenmo-
ment des Rephasierungsgradienten (Gr · τr) genügend groß sein.
2. Der Winkel zwischen B1,eff und z-Achse (B0) darf nur in der Nähe der Inversi-
onszone signifikant ansteigen.
Aus der 1. Bedingung folgt, dass es für Gav einen Grenzwert gibt, der nicht über-
schritten werden darf, will man die Auslenkung des Magnetisierungsvektors in der
Kontrollbedingung wieder aufheben. Wo diese Grenze ist, wird durch die 2. Be-
dingung bestimmt, die somit auch die Abhängigkeit gegenüber DRF bestimmt. Ein
geringerer DRF macht bei gleichbleibendem B1,av eine höhere B1-Amplitude erfor-
derlich. Diese höhere B1-Amplitude wiederum kippt das effektive B1-Feld stärker in
Richtung von B1 und vergrößert an der gleichen off-resonance Position den Win-
kel zwischen B1,eff und der z-Achse. Der Magnetisierungsvektor rotiert um das
effektive B1-Feld und erfährt dann durch die HF-Pulse eine stärkere Kippung sowie
eine höhere Phasenänderung. Das erforderliche Gradientenmoment für die Repha-
sierung nimmt damit zu (1. Bedingung). Folglich verringert sich der Gav-Grenzwert,
unterhalb dessen die Rephasierung funktioniert, was zu der beobachteten DRF -
Abhängigkeit führt (siehe Abb. 4.1 und 4.2). Abbildung 4.6 gibt mit der Simulation
anhand der Bloch-Gleichung einen Einblick in die Entwicklung der Winkel zwischen
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Abbildung 4.5: Trajektorien des Magnetisierungsvektors in der Labeling-Bedingung (links) und
den Kontrollbedingungen von balanced (Mitte) und unbalanced pCASL (rechts),
wenn ein Arbeitszyklus (DRF ) von 50% (oben) und 25% (unten) bei gleichem
mittleren Labeling-Gradient von 0,65mT/m verwendet wird. Relaxation wurde
vernachlässigt (R1, R2 = 0). Aufgrund der größeren Auslenkung des Magnetisie-
rungsvektors in der Labeling-Bedingung wurde eine gegenüber den Abbildungen
der Kontrollbedingungen andere Achseneinteilung für die Graphen auf der linken
Seite gewählt.
B1,eff und der z-Achse bzw. zwischen B1,eff und der Magnetisierung mz während
des Flusses entlang des Labeling-Gradienten. Während im Fall von DRF = 50 % der
Vektor des effektiven Feldes ziemlich lange entlang der z-Achse ausgerichtet bleibt
und erst nahe der Inversionszone von der Achse abgewinkelt ist, passiert das bei
DRF = 25 % schon sehr viel früher. In der balanced Kontrollbedingung wird der
Winkel zwischen B1,eff und mz daraufhin zu zeitig vor der Inversionszone zu groß,
um die erzeugte Phase wieder wirksam rückgängig zu machen. Es kann beobachtet
werden, dass der Wert dieses Winkels außerhalb der Resonanzzone dann um einen
bestimmten Wert oszilliert und sich erst nahe der Resonanzzone stark ändert. Die
Frequenz dieser Oszillationen nimmt zu je näher der Spin der Resonanzzone kommt.
Auffällig ist, dass – ohne Beachtung von Relaxation – die Winkeländerung, die mz
gegenüber B1,eff einnimmt, während sich der Spin entlang der z-Achse bewegt, ma-
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Abbildung 4.6: Änderung des Winkels zwischen effektivem B1-Feld (B1,eff ) und der z-Achse
(rot gestrichelt) bzw. der Magnetisierung (mz) beim Durchgang durch die Re-
sonanzzone in der Labeling-Bedingung (orange) und den Kontrollbedingungen
von balanced (schwarz) und unbalanced (grau) pCASL, wenn ein Arbeitszyklus
(DRF ) von 50% (oben) und 25% (unten) verwendet wird. Für die Simulationen
wurde angenommen, dass keine Relaxation stattfindet, d. h. R1, R2 = 0.
kroskopisch gesehen punktsymmetrisch im Punkt (0mm, 90◦) ist. Bei genauerem
Hinsehen sind es jedoch die Phasenänderungen der Oszillationen, die die Punkt-
symmetrie, wie sie im optimalen – im unbalanced – Fall gegeben wäre, verhindern.
Da der Winkel zwischen B1,eff und der z-Achse nicht nur durch eine höhere B1-
Amplitude vergrößert werden kann, sondern auch durch eine Verringerung des Re-
sonanzoffsets, ist GASL ein weiterer Parameter, der Einfluss auf den Inversionspro-
zess nimmt. Somit sollten die Ergebnisse, die für DRF gefunden wurden in ähnlicher
Weise auch für GASL gelten. Mit Abb. 4.7, für die GASL zwischen 4,5 und 9mT/m
variiert wurde, kann diese Hypothese bestätigt werden. Um die Verschiebung des
Gav-Grenzwertes zu kleineren Gav für geringer werdende GASL zu verdeutlichen,
werden Simulationen, bei denen die Kante bereits bei hohen GASL sichtbar ist, d. h.
mit DRF = 33 %, gezeigt. Bei solch geringem DRF wird zusätzlich deutlich, dass
unter ungünstigen Bedingungen (geringer DRF und geringer GASL) nicht nur die
Kontrollbedingung, sondern auch die Labeling-Bedingung betroffen ist (siehe Abb.
4.7, oben links). Ein abrupter starker Abfall der αL-Werte ist bei sinkenden Gav-
Werten zu finden, wenn die GASL-Werte abnehmen, nämlich für GASL = 6 bzw.
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Abbildung 4.7: Darstellung der drei Effizienzen αL (links), αC (Mitte) und α (rechts) von ba-
lanced pCASL in Konturdiagrammen in Abhängigkeit von Gav und B1,av. Die
Parameter ∆τp und DRF waren konstant bei 1,0ms bzw. 33%. Der Labeling-
Gradient wurde wie angegeben variiert (Reihen A–C).
4,5mT/m ab Gav = 1,1 bzw. 0,8mT/m. Das Plateau, bei dem stabile hohe αL-
Werte erreicht werden, wird dadurch verkleinert und führt somit zu einer erhöhten
Anfälligkeit gegenüber off-resonance Gradienten.
Bemerkenswert ist, dass dieses Verhalten unabhängig von der Blutflussgeschwin-
digkeit auftritt. Die Bedingung, dass der Winkel zwischen B1,eff und der z-Achse
während der Annäherung an die Inversionszone möglichst lange klein bleiben muss
und erst unmittelbar an der Inversionszone groß werden darf, gilt für Spins jeglicher
Geschwindigkeit. In Abb. 4.8 sind die Effizienzen αL, αC und α nun für einzelne
Geschwindigkeiten (Reihen A–E) dargestellt, statt wie vorher als Mittelung über
die in der Arterie erwarteten Blutflussgeschwindigkeiten. Die Simulationen dazu
wurden mit DRF = 33 % durchgeführt. Die bereits bekannte Kante in den αC-
Konturdiagrammen (Abb. 4.8 Mitte) findet sich für jede Geschwindigkeit an der
gleichen Stelle bei Gav ∼ 0,8mT/m. Die Inversion selbst ist hingegen geschwindig-
keitsabhängig. Obwohl man bei pCASL genaugenommen nicht von flussgetriebener
adiabatischer Inversion sprechen kann, gelten hier wie da ähnliche Gesetzmäßigkei-
ten für den Inversionsprozess. So findet sich die adiabatische Bedingung (Gl. 2.65)
in den pCASL-Simulationsergebnissen wieder. Das Zusammenspiel von Blutflussge-
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schwindigkeit, den Sequenzparametern Gav und B1,av sowie der T2-Relaxation ist
in Abb. 4.8 anhand der Konturdiagramme von αL (links) nachvollziehbar. Bei klei-
nen Geschwindigkeiten und geringen Werten für B1,av ist αL unabhängig von Gav
(Abb. 4.8 A, B). Steigt B1,av leicht an, können höhere Werte für αL erreicht werden.
Die Ungleichung der rechten Seite der adiabatischen Bedingung ist hierbei bedeut-
sam. Steigt B1,av weiter an, tritt die Ungleichung der linken Seite der adiabatischen
Bedingung in den Vordergrund. Gav muss zunehmen, um hohe Effizienzwerte bei-
zubehalten. Werden zu hohe Werte für B1,av verwendet, wird der mittlere Term der
Ungleichungen zu klein und die T2-Relaxation (linke Seite der adiabatischen Bedin-
gung) gewinnt an Bedeutung. Je schneller sich die Spins durch die Inversionszone
bewegen, desto größer kann B1,av werden ohne die linke Ungleichung zu verletzen.
Die rechte Seite der adiabatischen Bedingung kann für mittlere Geschwindigkeiten
erfüllt werden, indem entweder jeweils hohe Werte für Gav und B1,av verwendet wer-
den oder die Werte für beide Parameter gleichermaßen gesenkt werden, was durch
ein keilförmiges Plateau in den αL-Konturdiagrammen zu erkennen ist (Abb. 4.8
C, D). Für sehr schnelle Spins erfordert die rechte Ungleichung eine Abnahme des
Gav-Wertes bei sehr hohen B1,av-Werten (Abb. 4.8 E).
Da in einer Arterie verschiedene Blutflussgeschwindigkeiten anzutreffen sind, muss
für die Angabe der Labeling-Effizienz eines Gefäßes eine Mittelung der bei einzelnen
Geschwindigkeiten simulierten α-Werte vorgenommen werden. Dabei ist sowohl das
räumliche Profil zu berücksichtigen als auch die zeitliche Änderung der Geschwin-
digkeiten, die durch den Herzschlag verursacht wird. In der Literatur sind diverse
Ansätze dazu anzutreffen, von der starken Vereinfachung, über den Herzzyklus zwei
mittlere Geschwindigkeiten (systolisch 35 cm/s über einen Zeitraum von 20% des
Herzzyklus, diastolisch 10 cm/s über 80% des Herzzyklus) anzunehmen (Pohmann
et al., 2010), bis hin zu Wichtungen einzelner Geschwindigkeiten mit deren Tran-
sitzeit, um die Abnahme des Signals während des Transports ins Gehirn durch Re-
laxation einzukalkulieren (Maccotta et al., 1997; Dai et al., 2008). In dieser Arbeit
wurden bisher die α-Werte einer jeden Geschwindigkeit gleich stark in der Mittelung
berücksichtigt (konstante Wichtungsfunktion). Nun soll der Einfluss anderer Wich-
tungsmöglichkeiten untersucht werden. In Abb. 3.2 sind neben der konstanten Mit-
telung auch die Wichtungsfunktionen dargestellt, die die Häufigkeit verschiedener
Geschwindigkeiten in den hirnzuführenden Gefäßen ICA, VA und CCA wiedergeben.
Die Konturdiagramme der Labeling-Effizienz, die anhand dieser Wichtungsfunktio-
nen berechnet wurden, sind einander in Abb. 4.9 gegenübergestellt (A–D). Die Si-
mulationen dazu wurden mit DRF = 33 % (links) und 50% (rechts) durchgeführt.
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Abbildung 4.8: Darstellung der drei Effizienzen αL (links), αC (Mitte) und α (rechts) von ba-
lanced pCASL in Konturdiagrammen in Abhängigkeit von Gav und B1,av. Die
Parameter ∆τp, GASL und DRF waren konstant bei 1,0ms, 9,0mT/m bzw. 33%.
Die Geschwindigkeiten, für die die Simulationen durchgeführt wurden, wurden
variiert (Reihen A–E). T2 arteriellen Blutes wurde mit 150ms angenommen.
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Obwohl die verschiedenen Wichtungsfunktionen jeweils unterschiedlichen Geschwin-
digkeiten mehr Bedeutung zumessen, ähneln sich die Konturdiagramme sehr stark.
Unterschiede sind in der Höhe der berechneten α-Werte zu finden, z. B. ist die er-
reichbare Labeling-Effizienz für die konstante Wichtung am kleinsten, da diese auch
sehr kleine Geschwindigkeiten von 5 cm/s berücksichtigt. Die Unterschiede zwischen
allen betrachteten Mittelungen belaufen sich aber nur auf 4–5% absolut. Wie schon
die Betrachtung der einzelnen Geschwindigkeiten zeigt, ist der stärkere Einfluss der
T2-Relaxation bei den Mittelungen, die geringen Geschwindigkeiten mehr Gewicht
geben, durch ein Abknicken der Konturlinien im linken oberen Bereich der Dia-
gramme sichtbar. Erheblichere Auswirkung als die Geschwindigkeitsverteilung hat
dennoch die Auswahl des DRF , die den Parameterbereich eines zuverlässig hohen
α-Wertes beschränkt. Führt man die oben beschriebene Auswertung für die Bestim-
mung geeigneter Messparameter durch, so stellt man fest, dass der Arbeitspunkt
nur geringfügig angepasst werden müsste, ginge man von einer anderen als der bis-
her verwendeten konstanten Wichtungsfunktion aus. Eine Übersicht der ermittelten
Arbeitspunkte für den empfohlenen DRF von 50% und für erwartbare off-resonance
Gradienten bei 3T von 0,2 bzw. 0,1mT/m ist in Tab. 4.1 zu finden. Danach sollte
für restriktivere |∆G| von 0,2mT/m B1,av zwischen 1,5 und 1,7µT und Gav zwischen
0,55 und 0,88mT/m liegen. Bei letzterem ist eine eindeutige Tendenz zu erkennen: je
höher die mittlere Geschwindigkeit, desto niedriger sollte Gav gewählt werden. Dies
kann berücksichtigt werden, wenn die Perfusionsmessung für unterschiedliche Pro-
bandengruppen bzw. Patienten durchgeführt werden soll. Wird ein geringeres ∆G
von 0,1mT/m vorausgesetzt, dann darf B1,av kleiner gewählt werden, um die ein-
gestrahlte Leistung zu reduzieren. Auch Gav kann etwas verringert werden, scheint
aber in einem Bereich von 0,55 bis 0,65mT/m generell sehr gut anwendbar zu sein.
Wichtig zu wissen wäre nun, ob sich die Schlussfolgerungen aus den Simulationen
experimentell bestätigen lassen. Um dies zu untersuchen, wurde eine Methode ent-
wickelt, die Labeling-Effizienz direkt in der Nähe der Labeling-Position zu messen.
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Abbildung 4.9: α-Konturdiagramme, die mit den in Abb. 3.2 dargestellten Wichtungsfunktionen
für verschiedene DRF (33% links, 50% rechts) berechnet wurden.
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Geschwindigkeits- vmean |∆G| αmin B1,av Gav
wichtung [cm/s] [mT/m] [%] [µT] [mT/m]
Konstant 28 0,2 89,5 1,51 0,65
CC-VA 23 0,2 92,0 1,55 0,88
CC-ICA 40 0,2 93,5 1,70 0,59
CC-CCA 41 0,2 93,0 1,67 0,56
Konstant 28 0,1 90,0 1,44 0,60
CC-VA 23 0,1 92,0 1,30 0,67
CC-ICA 40 0,1 94,0 1,66 0,55
CC-CCA 41 0,1 93,5 1,61 0,51
Tabelle 4.1: Unter optimalen Messbedingungen, d. h. bei jeweils hohem GASL und DRF von
9,0mT/m bzw. 50%, theoretisch erreichbares α (αmin) und empfohlene Arbeitspunk-
te (Kombination aus B1,av und Gav) bei verschiedenen Geschwindigkeitswichtungs-
funktionen und unter Berücksichtigung zweier möglicher off-resonance Gradienten
(|∆G|). Die mittlere Geschwindigkeit (vmean) der jeweiligen Wichtung ist ebenfalls
angegeben. Der bei den Simulationen verwendete Interpulsabstand betrug 1,0ms.
4.2 Die Labeling-Effizienz-Messung
Wie sich herausgestellt hat, ist es ein komplizierter und aufwändiger Prozess, die
Labeling-Effizienz direkt zu messen. Die größte Herausforderung dabei besteht im
pulsierenden Blutfluss sowie in der Tatsache, dass das Signal während der Messung
die Bildgebungsschicht verlässt. Zunächst werden daher die optimalen Sequenzpa-
rameter für die α-Messung und eine geeignete Position der Bildgebungsschicht dis-
kutiert. Weiterhin werden die Reproduzierbarkeit und die Bildwiederholrate für ein
optimales Protokoll untersucht.
4.2.1 Blutfluss und Bildgebung – Anpassung von TE,
Schichtdicke und Auflösung
Je größer die Echozeit TE, also die Zeit zwischen HF-Anregung und dem Auslesen
des k-Raum-Nullpunktes, ist, desto mehr der angeregten Spins (vor allem der schnel-
len) haben die Bildgebungsschicht bereits wieder verlassen, noch bevor der Haupt-
teil des MR-Signals aufgenommen werden konnte. Das Signal der sich bewegenden
Spins wird zwar empfangen, aber je nach Fließrichtung des Blutes deplatziert bzw.
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„verschmiert“ wiedergegeben (Schmitt et al., 1998). In Abb. 4.10 sind beispielhafte
Signalzeitreihen der α-Messung mit der sich wiederholenden Signalabfolge S0, SC , SL
für verschieden lange TE zwischen 10 und 20ms dargestellt. Es wird deutlich, dass
die Signalzeitreihen desto instabiler werden, je länger TE wird. Während sich bei
kürzerer TE der Unterschied der Signalzeitreihen vor allem durch geringer werdende
Amplituden bemerkbar macht (Abb. 4.10 oben), ist bei den längeren TE ein zuneh-
mend unregelmäßiger Verlauf zu beobachten (Abb. 4.10 unten). Die Begründung
liegt in der mit steigender TE zunehmenden Dephasierung des Signals, die neben
der Bewegung des Spinensembles im Magnet- und Gradientenfeld mit dem Blut-
fluss auch durch Magnetfeldinhomogenitäten und physiologische Bewegungen mit
der Atmung und dem Herzschlag verursacht wird. Einfach gesagt, je mehr Zeit zur
Verfügung steht, um die oben genannten Effekte auf die Magnetisierung der Spins
wirken zu lassen, desto höher ist der Signalverlust. Daher sollte TE so kurz wie mög-
lich gehalten werden, um einerseits den Einfluss von physiologischem Rauschen und
andererseits die Flusseffekte bei der Signalaufnahme zu minimieren. Selbst die Ver-
wendung einer Flusskompensation d. h. die Manipulation der Magnetisierung durch
ein Gradientenpaar, sodass der Signalverlust durch die Phasenentwicklung verschie-
dener sich bewegender Spins verringert wird, hilft hier nicht weiter. Ohne weiter ins
Detail gehen zu wollen, möchte ich festhalten, dass in Versuchen mit Flusskompen-
sation der Signalverlust nicht wie gewünscht verringert werden konnte. Als Ursachen
kommen in Betracht, dass das zusätzlich benötigte Gradientenpaar zum einen immer
senkrecht zur Bildgebungsschicht ausgerichtet war, für eine effektive Kompensation
aber mit der Fließrichtung des Blutes exakt übereinstimmen muss, was häufig nicht
der Fall ist und zum anderen ein längeres TE im Vergleich zur nicht flusskompen-
sierten Messung erfordert. Die mögliche Verbesserung der Signalintensität wurde
dadurch korrumpiert, sodass auf eine Flusskompensation in den weiteren Versuchen
verzichtet wurde.
Einen weiteren relevanten Sequenzparameter stellt die Schichtdicke dar. So begünsti-
gen dünnere Schichten den Effekt des Ausfließens, d. h. die Wahrscheinlichkeit, dass
sich ein angeregter Spin aus einer dünnen Schicht zum Zeitpunkt der Signalauf-
nahme herausbewegt hat, ist höher als bei einer dickeren Schicht. Dünne Schichten
reduzieren zum anderen aber den Partialvolumen-(PV-)Effekt (vgl. Kapitel 2.4.5),
da weniger statisches Gewebesignal im betrachteten Voxel zu erwarten ist. In Bezug
auf die Signalgüte wirken beide Effekte einander entgegen. Experimentell kann man
durchweg eine leichte Erhöhung der Signalintensitäten bei Verringerung der Schicht-
dicke feststellen (Abb. 4.11), was für weniger Signalbeitrag aus statischem Gewebe
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Abbildung 4.10: Abhängigkeit der Signalzeitreihen von TE . Die einzelnen Kurven zeigen die ge-
messenen Signalintensitäten, der sich wiederholenden Signalabfolge S0, SC , SL.
Die gezeigten Daten wurden mit TR = 1000ms in der linken ICA eines Proban-
den erhoben.
spricht. Jedoch erhöhen sich sowohl die Variabilität der Messergebnisse als auch
die Standardabweichungen der Signalzeitreihen so stark, dass die Steigerungen der
Signalintensitäten nicht als signifikant bewertet werden können. In Abb. 4.11 zeigt
sich dies bei dem Vergleich von Messungen mit 3 bzw. 5mm Schichtdicke vor allem
durch erhöhte Schwankungen des Mittelwertes in den Kurven mit TR = 1000ms und
in den generell größeren Fehlerbalken der 3-mm-Messpunkte.
Der Einfluss von PV-Effekten bezüglich der Bildauflösung innerhalb der Schicht wur-
de in weiteren Messungen überprüft (siehe Abb. 4.12). Es wird deutlich, dass nur
für die Messungen mit langem TR (1000ms) höhere α-Werte gemessen werden, wenn
die Bildauflösung von 2×2mm2 auf 1,5×1,5mm2 erhöht wird. Bei kurzer TR waren
die Unterschiede der ermittelten α-Werte unerheblich. Dies spricht dafür, dass der
PV-Effekt durch höhere Auflösung zwar reduziert werden kann, doch scheint dies
auch durch die Verwendung eines kurzen TR ausreichend gegeben zu sein, da Signal,
das von statischen Spins stammt, bei kurzem TR stärker unterdrückt wird (siehe
Kapitel 4.2.4). Zudem scheinen die bei hoher Auflösung gemessenen α-Werte nicht
robust wiederholbar zu sein (besonders Abb. 4.12 links unten). Eine mit der Auf-
lösung steigende Empfindlichkeit gegenüber Bewegung und ein sinkendes Kontrast-
zu-Rausch-Verhältnis können die Gründe dafür sein. Eine weitere Ursache ist, dass
TE verlängert werden muss, um das Signal einer größeren Anzahl von Voxeln bzw. k-
Raum-Linien aufnehmen zu können. Für die Reduktion der Pixelgröße von 2×2mm2
auf 1,5 × 1,5mm2 muss TE von 10 auf 15ms verlängert werden. Wie oben gezeigt
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Abbildung 4.11: α-Messungen für die Schichtdicken von 5mm (rot) und 3mm (schwarz) in den
ICAs (rechts und links gemittelt) dreier Probanden. Die durchgezogenen Linien
mit Datenpunkten stellen den Verlauf über zehn Messungen dar, die gepunkte-
ten deren Mittelwert. Die Fehlerbalken repräsentieren die Standardabweichun-
gen der jedem Datenpunkt zugrunde liegenden Zeitreihe. Zur Beachtung: Um
die geringere Schichtdicke zu ermöglichen, mussten TR und TE im Messprotokoll
um 2ms bzw. 0,9ms erhöht werden.
Abbildung 4.12: α-Messungen für die Auflösungen von 2×2×5mm3 (rot) und 1,5×1,5×5mm3
(schwarz) in den ICAs (rechts und links gemittelt) zweier Probanden. Die durch-
gezogenen Linien mit Datenpunkten stellen den Verlauf über fünf Messungen
dar, die gepunkteten deren Mittelwert. Die Fehlerbalken repräsentieren die
Standardabweichungen der jedem Datenpunkt zugrunde liegenden Zeitreihe.
Zur Beachtung: Um die höhere Auflösung zu ermöglichen, mussten TR und TE
im Messprotokoll um 12ms bzw. 5ms erhöht werden.
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wurde, reduziert sich dadurch die Signaldifferenz zwischen SC (bzw. S0) und SL so-
wie die Stabilität der Rohdatenzeitreihe (vgl. Abb. 4.10 links). Vorteil und Nachteile
einer höheren Auflösung heben sich de facto auf. Ohne einen sichtlichen Zugewinn in
Messgenauigkeit, Stabilität oder Zeiteffizienz kann auf die Erhöhung der Auflösung
verzichtet werden. Aufgrund der Ergebnisse der experimentellen Untersuchung zu
Echozeit, Schichtdicke und Auflösung wird für alle weiteren Messungen der Labeling-
Effizienz folgerichtig die Voxelgröße auf 2× 2× 5mm3 festgelegt und TE auf 10ms
minimiert.
4.2.2 Positionsabhängigkeit
Die optimale Schichtposition für die α-Messung wurde durch Experimente, bei de-
nen diese zwischen der Kleinhirnbasis und der Höhe des horizontalen Segments der
ICA variiert wurde, gewonnen. Es zeigte sich, dass das Signal instabiler wurde,
d. h. eine höhere Standardabweichung innerhalb der Zeitreihe (σα) und eine höhere
Diskrepanz zwischen aufeinander folgenden Experimenten (∆α) aufwies, wenn die
Messposition an die Pars petrosa der ICA heranrückte (Abbildung 4.13). Die Maxi-
ma beider Kurven traten jeweils bei ca. 5 cm unterhalb des horizontalen Segments
der Pars petrosa auf.
Messungen des statischen Feldes B0 ließen den Schluss zu, dass sich die resultieren-
de Verringerung der Stabilität der Messungen in dieser Region auf hohe zusätzliche
Feldgradienten zurückführen lässt. Abbildung 4.14 zeigt die Verteilung der Abwei-
chung von der Resonanzfrequenz (∆ν = γ∆B0/(2pi)) innerhalb der hirnversorgenden
Arterien an drei verschiedenen Positionen: 33mm (Abbildung 4.14 (c)), 18mm (d)
und 9mm unterhalb des horizontalen Teils der Pars petrosa (e). Es wird deutlich,
dass in den beiden ersten Positionen ∆ν über den Arterienquerschnitten relativ
homogen ist, während es in der letztgenannten Position um mindestens 30Hz va-
riiert. Die Abbildung 4.14 (b) zeigt, dass die Standardabweichung von ∆ν (σ∆ν)
innerhalb des Arterienquerschnitts entsprechend ein paar Zentimeter unterhalb des
horizontalen Segments der Pars petrosa rapide ansteigt. Dieser Anstieg fällt mit dem
Übergang ins intrakraniale Gebiet zusammen, also mit dem Durchgang durch die
knöcherne Schädelbasis, die sich 5 bis 12 cm unterhalb des horizontalen Teils der
Pars petrosa befindet (Leonetti et al., 1990) und könnte daher mit Suszeptibilitäts-
unterschieden zwischen Bindegewebe, Blut und Knochen erklärt werden.
Aufgrund dieser Erkenntnisse kann die Kleinhirnbasis, die sich ungefähr 20mm
unterhalb des horizontalen Segments der Pars petrosa befindet, als geeignete und
zudem leicht aufzufindende Bildgebungsposition betrachtet werden. Die Labeling-
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Abbildung 4.13: Standardabweichung innerhalb der Zeitreihe (σα) und absolute Differenz der
Labeling-Effizienz zwischen wiederholten Messungen (∆α) als Funktion der
Messposition bezüglich des horizontalen Segments der ICA Pars petrosa. Die
Kurven stellen den Mittelwert, die Fehlerbalken die Standardabweichung von
sechs Messungen an verschiedenen Probanden dar. Die einzelnen α-Zeitreihen
wurden aus den Signal-Zeitreihen, bei denen jeweils S0, SC und SL aufeinander
folgen, mit NR = 60 und TR = 1000ms berechnet. Die Labeling-Ebene war fix
an der Position 15mm unterhalb der Kleinhirnbasis.
Abbildung 4.14: Hochaufgelöste Karten der B0-Feldverteilung, dargestellt als Abweichung von
der Resonanzfrequenz (∆ν), innerhalb der arteriellen Blutgefäße in Ansichten
einer Frontal- (a) und mehreren Axialebenen (c–e), die den Bereich zwischen
der Labeling-Position und dem horizontalen Segment der ICA Pars petrosa
zeigen. Die ICA ist jeweils mit weißen Pfeilen gekennzeichnet. Die Standardab-
weichung von ∆ν über dem Querschnitt der ICA (σ∆ν) ist in Abhängigkeit zur
Messposition für vier Probanden in (b) dargestellt.
96
4.2 Die Labeling-Effizienz-Messung
Ebene muss wegen des Ausmaßes der Inversionszone einen gewissen Abstand zur
Bildgebungsschicht aufweisen und wird daher auf eine Position ca. 15mm unterhalb
der Bildgebungsschicht an der Kleinhirnbasis festgelegt, was ebenfalls in guter Über-
einstimmung mit den Vorschlägen aus der Literatur (Aslan et al., 2010; Alsop et al.,
2015) ist.
4.2.3 Einfluss der Repetitionszeit TR
Tabelle 4.2 zeigt Mittelwerte und Standardabweichungen von α, die mit dem oben
beschriebenen Standardprotokoll für drei verschiedene TR-Werte aufgenommen wur-
den. Es fällt auf, dass in den meisten Fällen α abnimmt, wenn TR zunimmt. Da-
zu im nächsten Kapitel (4.2.4) mehr. Gleichzeitig ergeben die Messungen mit der
kürzesten TR die geringsten Standardabweichungen. Letzteres kann durch verschie-
dene Faktoren bedingt sein. Beispielsweise kann es damit zusammenhängen, dass
die einzelnen Signalanteile im Herzzyklus zeitlich näher zueinander erhoben werden,
wenn TR kurz ist, was sich günstiger auf die Stabilität der Zeitreihen auszuwir-
ken scheint. So werden mit einer TR von 150ms zwei vollständige Signaltripel aus
S0, SC undSL pro Herzzyklus aufgenommen, während gerade einmal ein Drittel des
benötigten Signaltripels pro Herzzyklus mit einer TR von 1000ms aufgenommen wer-
den kann. Am wahrscheinlichsten für die bessere Reproduzierbarkeit bei kurzer TR
ist aber der mit steigender TR zunehmende Einfluss des PV-Effekts in Verbindung
mit Bewegung. Was heißt das? Der PV-Effekt beschreibt die Verfälschung des Kon-
trastes durch Signal, das von statischem Gewebe in der unmittelbaren Umgebung
der Arterie herrührt. Statische Spins in der Bildgebungsschicht werden regelmä-
ßig nach jeder TR durch den 90◦-HF-Puls bei der Signalaufnahme angeregt, sodass
deren z-Magnetisierung (mz) null wird. Die Wiederherstellung der z-Komponente
der Magnetisierung im Anschluss daran (Saturation Recovery) folgt dem Ausdruck:
mz = m0 (1−exp(−TR/T1,PV )), wobei T1,PV die T1-Zeit des umliegenden, statischen
Gewebes ist. Je kürzer TR ist, desto weniger Zeit bleibt für die Wiederherstellung
von mz bis der nächste Anregungspuls ausgespielt wird und desto geringer ist der
Signalbeitrag der statischen Spins. Andersherum, je länger TR ist, desto höher ist
der störende Signalbeitrag, weil sich mz zu einem höheren Betrag wieder aufgebaut
hat. Man kann sich nun vorstellen, dass kleine Bewegungen den Volumenanteil ei-
nes Voxels, den statisches Gewebe ausmacht, verändert. Dabei muss es sich noch
nicht einmal um willkürliche Kopfbewegungen des Probanden handeln, sondern es
können pulsförmige Bewegungen der Arterie, die durch den Herzschlag verursacht
und damit nicht verhinderbar sind, sein. Die Variationen, die mit den Bewegungen
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einhergehen, sind durch die Saturation Recovery bei langer TR stärker ausgeprägt
als bei kurzer TR und schlagen sich so in einer höheren bzw. niedrigeren Variabilität
der α-Werte nieder.
TR τL NR Tacq α(P1) α(P2) α(P3) α(P4) α(Mittel)
[ms] [ms] [s] [%] [%] [%] [%] [%]
150 109 150 23 72,9± 1,6 73,1± 0,9 79,6± 1,3 79,7± 1,1 76,3± 1,2
500 459 129 65 68,2± 2,1 73,3± 1,0 78,7± 2,8 77,6± 1,2 74,5± 1,8
1000 959 60 60 65,3± 1,6 71,7± 1,3 74,2± 2,0 76,1± 1,1 71,8± 1,5
Tabelle 4.2: Mittelwerte und Standardabweichungen von je 10 α-Werten, die in vier Probanden
(P1–4) mit verschiedener TR gemessen wurden. Der Mittelwert über diese Proban-
den (α(Mittel)) ist ebenso angegeben. τL ist die Labeling-Dauer. Sie ist für jedes
TR auf ihren Maximalwert gesetzt. NR ist die Anzahl der Wiederholungen innerhalb
eines Scans, Tacq gibt die gesamte Messzeit des entsprechenden Scans an (ohne vor-
bereitende Aufnahmen). Die in den Experimenten verwendeten pCASL-Parameter
waren: ∆τp = 1,4ms, DRF = 35, 7 %, B1,av = 1,4µT und Gav = 0,55mT/m. Die
α-Werte der rechten und linken ICA eines jeden Probanden wurden gemittelt.
4.2.4 Detailierte Untersuchung der TR-Abhängigkeit
Messungen mit kurzer TR (150ms) wären von großem Nutzen, da die Messzeit pro
Aufnahme eines α-Wertes beträchtlich verkürzt werden kann. Es zeigte sich jedoch,
dass noch weitere Effekte, die bei kurzem TR auftreten, relevant sein können. Diese
führen unter anderem dazu, dass derartige Messungen in verschiedenen Arterien un-
terschiedlich effizient sind, was eine detaillierte Untersuchung der TR-Abhängigkeit
erforderlich machte. Zunächst soll die in Tab. 4.2 sichtbare Abnahme der gemes-
senen α-Werte mit steigender TR betrachtet werden. Diese kann ebenfalls sehr gut
durch den PV-Effekt erklärt werden. Das Signal von statischem Gewebe addiert sich
zum gewünschten Signal von Blut, wenn dieses Gewebe, z. B. das der Gefäßwand
oder des angrenzenden Bindegewebes, im betrachteten Voxel vorkommt. Wenn mit
TR = 150ms gearbeitet wird, hat sich das Gewebesignal entsprechend der Saturati-
on Recovery nach dem 90◦-HF-Puls bis zu knapp über 10% seines ursprünglichen
Betrages wieder hergestellt. Wird TR = 1000ms verwendet, ist der Betrag dieses
Signals bereits auf über die Hälfte angewachsen, bevor die nächste Signalaufnahme
beginnt. Natürlich sind die genannten Werte von T1,PV abhängig und wurden mit
anzunehmenden T1,PV -Werten im Bereich von 850 bis 1230ms ermittelt (Coolen et
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al., 2016; Koning et al., 2015). Die bewegten Spins im Blut sind davon nicht be-
troffen, weil sie sich bis zum nächsten Anregungspuls aus der Messschicht entfernt
haben. Der beschriebene PV-Effekt ist bei gegebenen TR für alle Teile des Signal-
tripels gleich groß und löscht sich daher in der Signaldifferenz ∆SC−L aus. Für die
α-Berechnung ist er dennoch ausschlaggebend, weil er im S0-Signal bestehen bleibt
und mit TR ansteigt (siehe Gleichung 2.66). Der Einfluss von statischem Gewebe auf
das gemessene α ist daher bei kurzer TR geringer, während er bei langer TR zum
Tragen kommt und den erhaltenen α-Wert verringert.
Neben dem PV-Effekt gibt es einen weiteren Effekt, der zu einer TR-Abhängigkeit der
α-Messung führt. Es handelt sich um einen Transiteffekt, der durch den messbeding-
ten Abstand der Bildgebungs- zur Labeling-Schicht bzw. durch die unterschiedliche
Zeitdauer, die von langsam und schnell fließendem Blut für die Überwindung die-
ses Abstandes benötigt wird, entsteht. Dieser Effekt tritt auf, wenn sehr langsame
Spins, d. h. Spins mit langer Transitzeit δA, die Bildgebungsschicht nicht erreichen,
bevor die Signalaufnahme stattfindet, sondern erst zu dem Signal einer späteren Auf-
nahme beitragen. Dadurch vermischen sich die Signalbeiträge aus einer Bedingung
(S0, SC oderSL) mit der darauffolgenden (SC , SL oderS0), denn in der betrachteten
Arterie und im betrachteten Voxel werden immer Spins mit unterschiedlicher δA
gemeinsam vorkommen. Das führt insbesondere bei kurzer TR zu fehlerbehafteten
Messsignalen, weil wenig Zeit für das Erreichen der Bildgebungsschicht bleibt.
Dass beides, der PV-Effekt und der beschriebene Transiteffekt, in der Messung nach-
weisbar sind, zeigt Abbildung 4.15. Sie stellt ∆SC−L und 2S0, den Dividenden und
den Divisor der Gleichung für die Labeling-Effizienz-Berechnung, in Abhängigkeit
von TR sowohl für die linke als auch für die rechte ICA zweier Probanden dar.
Mit TR = 250, 750, 1500 und 2000ms wurden dabei weitere Stützstellen zu den in
Tab. 4.2 verwendeten hinzugenommen. Der PV-Effekt zeigt sich als fortlaufender
Anstieg der 2S0(TR)-Kurven, wohingegen die ∆SC−L(TR)-Kurven, wie erwartet, bei
längerem TR auf einem konstanten Wert bleiben. Der starke Anstieg der Kurven zu
Beginn des jeweiligen Kurvenverlaufes verdeutlicht den Einfluss des Signalübertrags.
Durch die beschriebene Vermischung der Signalanteile von langsamem Blut werden
sowohl ∆SC−L als auch 2S0 desto stärker reduziert, je kürzer TR ist. Diese Befunde
gelten für alle hier gezeigten Beispiele. Jedoch unterscheiden sich die Kurven, wie
man in Abb. 4.15 sieht, nicht nur interindividuell, sondern auch intraindividuell im
Vergleich der beiden Hemisphären. Diese Unterschiede erschweren es, weitere gene-
relle Schlussfolgerungen hinsichtlich der Stärke der Effekte zu ziehen. Beispielsweise
fallen bei Proband 2 die Kurven der linken Seite flacher aus als auf der rechten
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Abbildung 4.15: Experimentell erhobene Werte für die Signaldifferenz zwischen Labeling- und
Kontrollbedingung (∆SC−L) und des doppelten Signals der Gleichgewichts-
bedingung (2S0) als die beiden relevanten Terme für die Labeling-Effizienz-
Berechnung in Abhängigkeit von TR. Die Daten zweier Probanden (Reihen)
sind separat für jeweils die linke und rechte ICA (Spalten) dargestellt. Die Wer-
te stellen Mittelwerte der je TR aufgenommenen Zeitreihen, die Fehlerbalken
die zugehörigen Standardfehler dar. Insgesamt wurden Messungen für sieben
TR-Werte (150, 250, 500, 750, 1000, 1500 und 2000ms) mit folgenden Labeling-
Parametern durchgeführt: ∆τp = 1,0ms, DRF = 50 %, Gav = 0,5mT/m,
B1,av =1,3µT.
Seite. Bedenkt man, dass die Geometrie der Arterie, die Dicke der Gefäßwand, die
Art und Weise, wie sich das umliegende Gewebe zusammensetzt und anschließt, den
PV-Effekt ganz individuell bestimmen, wird klar, dass man nicht davon ausgehen
kann, dass die Kurven gleich verlaufen, und dass so die Unterschiede zwischen der
rechten und der linken ICA von Proband 2 erklärt werden können. In den gezeigten
Beispielen scheint der Signalübertrag ab einer TR zwischen 750 und 1000ms nicht
mehr aufzutreten, da die ∆SC−L-Werte von da an jeweils konstant bleiben. Diese
Grenze, genauso wie der vorhergehende Anstieg dieser Kurven, hängen aber von den
individuellen Eigenschaften des Blutflusses in den betreffenden Gefäßen ab und sind
daher einerseits sehr schwer vorherzusagen und andererseits nicht ohne Weiteres auf
andere Probanden, geschweige denn Patienten, übertragbar.
Das in den Kapiteln 2.4.2 und 3.2.3 vorgestellte MATISSE-Modell (Mildner et al.,
2014) ermöglicht es, den Fehler, der durch Transiteffekte hervorgerufen wird, theo-
retisch abzuschätzen. Neben der Vermischung von Signalbeiträgen berücksichtigt
es einen zweiten Transiteffekt, der durch die T1-Relaxation der Magnetisierung des
gelabelten Blutes verursacht wird. Sie findet während des Transits in die Bildge-
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Abbildung 4.16: Vergleich experimenteller (obere Reihe) und im MATISSE-Modell simulierter
(mittlere Reihe) Verläufe der Signaldifferenz (∆SC−L) und des Gleichgewichtsi-
gnals (2S0) als Funktion von TR. Die jeweils resultierenden Labeling-Effizienz-
Werte (α) sind in der unteren Reihe einander gegenübergestellt. Um die Vorher-
sagbarkeit der Verläufe zu überprüfen, wurde das mittlere B1-Feld (B1,av) va-
riiert (Spalten). Die Labeling-Parameter für die Messung waren: ∆τp = 1,0ms,
DRF = 50 %, Gav = 0,5mT/m.
bungsschicht statt und schwächt demzufolge das Signal langsamen Blutes stärker
als das schnellen Blutes. Im Folgenden soll nun die Modellierung der Transiteffekte
gesondert, d. h. ohne den PV-Effekt einzubeziehen, betrachtet und das MATISSE-
Modell angewendet werden. Dazu werden der Transit zwischen Labeling- und Bild-
gebungsschicht und die Vermischung der Signale entsprechend des im Experiment
verwendeten 15mm breiten Abstands zwischen beiden Schichten, der Geschwindig-
keit der Spins zwischen 5 und 50 cm/s in einer laminaren Strömung und der T1,a-Zeit
von 1664ms (Lu et al., 2004) berücksichtigt. In das Modell gehen vorgegebene Wer-
te von αL und αC ein, die die wirklich an der Labeling-Schicht vorliegenden Werte
repräsentieren. Anhand dieser Parameter wurden synthetische Zeitreihen generiert,
die die Transiteffekte in sich tragen und aus denen die an der Messschicht erwarte-
ten Werte für αL, αC undα berechnet wurden. In einem qualitativen Vergleich sind
in Abb. 4.16 die Ergebnisse dieser Simulationen anhand des MATISSE-Modells und
die experimentellen ∆SC−L(TR)- bzw. 2S0(TR)-Kurven gegenübergestellt. Dabei sind
drei Versuche nachgestellt worden, bei denen das mittlere B1-Feld B1,av zwischen 1,3
und 0,6µT variiert wurde (siehe Spalten in Abb. 4.16). Wie aus Kapitel 4.1 bekannt
ist, wirkt sich eine Änderung von B1,av auf das an der Labeling-Schicht erreichte αL
und αC aus, sodass diese Werte in jede Simulation entsprechend eingehen. Es wird
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deutlich, dass das Modell die experimentellen Daten rein phänomenologisch erklä-
ren kann. Die geringen Werte in beiden, der 2S0(TR)- und der ∆SC−L(TR)-Kurve
bei kurzer TR, der starke Anstieg mit steigender TR und der ab einer bestimmten
TR konstante Verlauf der ∆SC−L(TR)-Kurve zeigen sich auch in den Simulationen.
Bereits in der Beschreibung zu Abb. 4.15 wurden diese Merkmale dem Signalvermi-
schungseffekt zugeschrieben, was nun durch die Simulation bestätigt werden kann.
Selbst die Auswirkungen der Änderung von B1,av sind nachvollziehbar. Während die
2S0(TR)-Kurven in allen drei Versuchen auf ungefähr dem gleichen Niveau bleiben,
sinken die ∆SC−L(TR)-Kurven mit geringer werdendem B1,av ab. Eine Diskrepanz
ergibt sich aus der fehlenden Betrachtung des PV-Effektes, der im Experiment 2S0
mit wachsender TR ansteigen bzw. α abfallen lässt. Es fällt weiterhin auf, dass der
Unterschied zwischen dem durch das Modell vorhergesagten und dem in den Messun-
gen bestimmten α-Werten bei der kürzesten TR wächst, wenn B1,av reduziert wird.
Das kann der vereinfachenden Annahme einer konstanten Geschwindigkeitsvertei-
lung geschuldet sein. Wie wir in Kapitel 4.1 gesehen haben, sind vor allem geringe
Geschwindigkeiten unempfindlicher gegenüber einer B1,av-Verringerung. Demzufol-
ge erhöht sich der Signalbeitrag von Spins geringer Geschwindigkeit, was zu einer
relativ stärkeren Vermischung der Signalbeiträge führt, die im Modell nicht berück-
sichtigt wurde. Abweichungen zwischen der angenommenen und der realen kleinsten
Geschwindigkeit können außerdem Unstimmigkeiten zwischen Modell und Messung
bei verringertem B1,av verstärken.
In welcher Größenordnung bewegen sich die zu erwartenden, durch die Transitef-
fekte verursachten Fehler? Dazu soll nun das vom Signalübertrag langsamen Blutes
vor allem betroffene, aber sich durch die hohe Reproduzierbarkeit, die kurze Mess-
zeit und den geringen Einfluss von PV auszeichnende, schnelle Messprotokoll mit
TR = 150ms betrachtet werden. Zunächst soll dies für die im Experiment verwende-
te Signalreihenfolge [S0, SC , SL] geschehen. Um das breite Spektrum an möglichen
Kombinationen von αL- und αC-Werten zu untersuchen (siehe Konturdiagramme in
Kapitel 4.1), wurden jeweils synthetische Zeitreihen der Signaltripel mit vorgegebe-
nen, in das Modell einfließenden Werten von αL zwischen 50 und 90% sowie von αC
zwischen 1 und 15% erzeugt. Die Fehler, die sich als Differenz zwischen den vorge-
gebenen und den aus den mit Transiteffekten behafteten Effizienzwerten ergaben,
unterschätzten diese Werte jeweils und beliefen sich für αL auf 10 bis 15%, für αC
auf 4 bis 9% und für α auf 4 bis 8% absolut. Mit anderen Worten: Man kann von
einem, rein auf Transiteffekten beruhenden Unterschied der mit der Bloch-Gleichung
simulierten zu den gemessenen α-Werten von absoluten 4 bis 8% ausgehen.
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Das MATISSE-Modell lässt auch eine Bewertung der Reihenfolge der Signaltripel
zu. Dazu muss man die Frage, wie die besagten Fehler entstehen, beantworten.
Dahingehend sei zunächst die in dieser Arbeit verwendete Reihenfolge [S0, SC , SL]
genauer betrachtet. Indem S0 und SC ein jeweils positives Vorzeichen haben, SL
jedoch durch die Inversion der Magnetisierung ein negatives Vorzeichen hat, wird
bei einer Verschiebung der Signale in nachfolgende Bedingungen SC nicht wesentlich
beeinflusst (vor allem, wenn man bedenkt, dass S0 und SC im Idealfall gleich sein
sollten). Die Beträge von SL und S0 werden jedoch geringer, weil sich zum nega-
tiven Signal SL nun positives Signal aus SC bzw. zum positiven S0 negatives SL
mischt. Die Beeinträchtigung durch Vermischung der Signale wirkt sich auf Zähler
(∆SC−L) und Nenner (2S0) der Formel für α gleichermaßen aus und wird durch die
Quotientenbildung abgeschwächt. Die zweite mögliche Reihenfolge der Signaltripel
gestaltet sich derart, dass S0 von SL und dann erst von SC gefolgt wird. Diesmal
bleibt S0 und damit der Nenner in der α-Berechnung weitestgehend unberührt, die
Differenz ∆SC−L im Zähler wird aber durch die Verminderung der Beträge sowohl
von SL als auch von SC in besonderem Maße reduziert und damit α extrem unter-
schätzt. Wird das MATISSE-Modell mit denselben Parametervorgaben wie eben auf
die geänderte Reihenfolge der Signaltripel angewendet, so erhält man Fehler für αL
von 10 bis 19%, also ungefähr im selben Größenbereich wie für die erste Variante
der Signalanordnung, da die Einwirkung auf SL, egal welche Reihenfolge verwendet
wird, vergleichbar ist. Für αC treten Fehler bis 7% auf, wobei es in diesem Fall vor
allem überschätzt wird. Für α erhöhen sich die Fehler stark und belaufen sich auf
11 bis 25%. Interessant ist auch, dass sich die Fehler bei einem langen TR, z. B.
1000ms, für beide verwendeten Signalreihenfolgen angleichen und dort 2 bis 4%
betragen. Das bedeutet, dass bei langem TR eine Vermischung von Signalen aus un-
terschiedlichen Bedingungen nicht mehr vorkommt und der Fehler allein durch die
T1-Relaxation zustande kommt. Wie vorher schon erwähnt, ist aber der TR-Wert,
bei dem die Grenze liegt, abhängig von der Geschwindigkeitsverteilung.
Die zugrunde liegende Geschwindigkeitsverteilung mit relativ hohen Geschwindig-
keiten ist es auch, die eine α-Messung mit dem Messprotokoll mit TR = 150ms in
der ICA rechtfertigt, da dadurch die Fehler durch Signalübertrag vertretbar klein
sind und sich zudem mit dem MATISSE-Modell bemessen lassen. Die ICA durch-
quert die Messebene für die Mehrheit der Probanden nahezu im rechten Winkel,
sodass Flusseffekte (Schmitt et al., 1998) und PV-Effekte an sich nur selten und ab-
geschwächt vorkommen. Die Vorteile dieses Messprotokolls, nämlich die starke Un-
terdrückung des extravaskulären Signalbeitrags, die u. a. daraus resultierende hohe
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Abbildung 4.17: Angiogramm der Messschicht (A) und Karten der Labeling-Effizienz, aufge-
nommen mit Messprotokollen mit TR = 500ms (B) bzw. 150ms (C). Die Auf-
nahmen zeigen jeweils denselben Ausschnitt mit rechter (R) und linker (L) ICA,
VA und ECA.
Reproduzierbarkeit und – für die weitere Verwendung ausschlaggebend – die extrem
kurze Messdauer, überwiegen für die ICA. Anders stellt sich die Situation in der
VA dar. In der Messebene variiert die Orientierung der VA zwischen Probanden
sehr stark. Gemeinsam mit ihrem geringeren Durchmesser (Albayrak et al., 2007)
führt dieser Zustand zur Verstärkung des PV-Effekts und zu steigender Variabilität
der Messwerte. Zudem betragen die Blutflussgeschwindigkeiten in der VA fast die
Hälfte derer in der ICA (Albayrak et al., 2007). Das bedeutet, dass die Signalver-
mischung bei kurzer TR noch ausgeprägter zutage tritt. In Abb. 4.17 sind für die
drei Arterienpaare der ICA, ECA und VA Karten der Labeling-Effizienz, die mit
zwei verschiedenen TR-Werten (500 und 150ms) aufgenommen wurden, gezeigt (B
und C). Sie demonstriert eindrücklich, wie sich der PV-Effekt sowie der Blutfluss in
unterschiedliche Richtungen und mit unterschiedlichen Geschwindigkeiten bei ver-
schiedenen TR auswirken. Im Angiogramm (Abb. 4.17 A) sind die Verläufe der Ar-
terien zu sehen. Beide ICAs und die linke VA durchstoßen die Messschicht, ihr Blut
fließt in Schichtrichtung, während beide ECAs sowie die rechte VA in der Messebene
verlaufen. Die α-Werte, die für beide TR-Zeiten in der ICA gemessen wurden, sind
ähnlich, ungefähr 83%. Damit bestätigt sich der geringe Einfluss beider Effekte, des
PV-Effekts und des Signalübertrags, auf die α-Messung in der ICA. Im Gegensatz
dazu fiel der in der linken VA gemessene α-Wert von 66% auf 23%, als die TR von
500 auf 150ms reduziert wurde – ein Indiz auf die viel stärkere Signalvermischung
verschiedener Bedingungen bei kurzer TR aufgrund der geringen Blutflussgeschwin-
digkeit in der VA. Für die Gefäße, die in der 5mm dicken Messschicht verlaufen,
waren PV-Effekte (verstärkt) vorhanden, da die Durchmesser sowohl der ECA als
auch der VA geringer sind als die Schichtdicke (Scheel et al., 2000) und daher Signal
von statischem Gewebe, z. B. der Arterienwand, zusätzlich zum gewünschten Signal
aufgenommen wurde. Sichtbar ist der Effekt an der Abnahme von α mit zuneh-
mender TR, was weiter oben bereits erklärt wurde. Für die ICA sind die Effekte,
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die die α-Messung mit kurzer TR beeinträchtigen, beherrschbar und im Hinblick auf
den reduzierten PV-Effekt sogar einer Messung mit längerem TR vorzuziehen. Die
besonders kurze Messzeit ist der ausschlaggebende Vorteil des schnellen Messproto-
kolls, der es ermöglichte, etliche α-Messungen während einer Sitzung durchzuführen
und diese miteinander zu vergleichen.
4.3 Verifizierung der Simulationsergebnisse
Das Messprotokoll mit kurzer TR-Zeit schaffte die Voraussetzung dafür, die simu-
lierten Daten in der ICA experimentell zu verifizieren. Im Hinblick darauf wurden
Messungen durchgeführt, bei denen gleichbleibende Bildgebungsparameter verwen-
det und lediglich die Parameter für das Perfusionsexperiment, d. h. neben zwei exem-
plarisch eingesetzten DRF von 27,8% und 55,5%, Gav und B1,av sukzessive geändert
wurden. Die Anzahl der Messpunkte, um die in den Konturdiagrammen dargestell-
te Gav-B1,av-Ebene abzutasten, musste gegenüber den Simulationen aufgrund der
begrenzten Messzeit verringert werden, sodass für DRF = 27,8 % 6× 4 bzw. für
DRF = 55,5 % 7×5 Punkte aufgenommen wurden. Gav wurde in Schrittweiten von
0,2mT/m zwischen 0,1 und 1,1mT/m für den ersten DRF bzw. zwischen 0,1 und
1,3mT/m für den zweiten DRF und B1,av in Schrittweiten von 0,25µT von 0,75 bis
1,5µT bzw. 0,9 bis 1,9µT variiert.
Im direkten Vergleich der simulierten und experimentell ermittelten Effizienzwerte
in Abb. 4.18 wird deutlich, dass die im Kapitel 4.1 herausgearbeiteten Charakteris-
tika des balanced pCASL bei verschiedenen DRF durch die Messung erfasst werden
können. Sowohl die sich über den DRF kaum verändernden Konturen von αL, als
auch der deutliche Unterschied der αC-Konturen zwischen geringem und hohem
DRF mit der beschriebenen Kante für niedrige DRF ist exakt im vorausbestimmten
Gav-Bereich sichtbar. Die Rolle als begrenzender Faktor, die αC oben zugeschrieben
wurde, wird durch diese Messungen gänzlich bestätigt. Während die Simulationen
anhand der Bloch-Gleichung aus Kapitel 4.1 die Labeling-Effizienz an der Inversi-
onszone ohne Einfluss eines Transiteffekts angeben, bestimmt das MATISSE-Modell
die voraussichtliche Abweichung von diesem Maximalwert, die aufgrund der Transit-
effekte entsteht (siehe Kapitel 4.2.4). Das MATISSE-Modell stellt daher das Binde-
glied zwischen den simulierten Konturdiagrammen und den realen Messungen dar.
Damit lassen sich die quantitativen Unterschiede, die zwischen Simulation und Ex-
periment bestehen, erklären. Zum einen sind die experimentellen α- und αL-Werte
kleiner als durch die Simulation vorhergesagt, liegen jedoch innerhalb des mit dem
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MATISSE-Modell prognostizierten Fehlers von absolut 4 bis 8% bzw. 10 bis 15%.
Zum anderen werden auch die negativen αC-Werte erklärt, die sich aufgrund der Un-
terschätzung von absolut 4 bis 9% für αC als Folge des Signalübertrags langsamen
Blutes ergeben.
Abbildung 4.18: Gegenüberstellung von simulierten (A, C) und experimentell in der rechten
ICA eines Probanden ermittelten (B, D), repräsentativen Konturdiagrammen
von αL (links), αC (Mitte) und α (rechts) für zwei verschiedene DRF (A, B:
27,8% und C, D: 55,5%). Die Simulationen bzw. Experimente wurden mit
∆τp = 1,8ms und GASL = 9,0mT/m durchgeführt. Ich bitte zu beachten, dass
in den Experimenten aufgrund der begrenzten Messzeit nur ein Ausschnitt des
in der Simulation betrachteten Parameterbereiches aufgenommen werden konn-
te und dieser auf die relevanten Bereiche beschränkt wurde. In den Experimen-
ten wurde der Gav-B1,av-Bereich mit 6×4 (B) bzw. 7×5 (D) Punkten abgetastet,
während in den Simulationen das Raster mit 9×11 Punkten (A, C) verfeinert
werden konnte.
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4.4 Korrektur von Perfusionskarten
Um die Wertigkeit der α-Messung in Bezug auf die Korrektur von Perfusionskarten
zu demonstrieren, wurden Perfusionsmessungen durchgeführt, bei denen α künst-
lich herabgesetzt wurde. Dazu wurde der ASL-Anregungswinkel von βASL = 20◦
auf 12,2◦ und 9,2◦ und entsprechend B1,av von 1,3µT auf 0,8 bzw. 0,6µT verrin-
gert. Zu jeder dieser Messungen wurde α (in der oben beschriebenen Weise) in
der ICA bestimmt. Die Auswertung der Perfusionsmessungen erfolgte einmal mit
einem angenommenen konstanten α von 85%, das andere Mal mit dem entspre-
chend der Messparameter ermittelten experimentellen Wert von α. Der Vergleich
beider Analysen ist für zwei Probanden in Abb. 4.19 gezeigt. Während die mit
gleichbleibendem α bestimmten Perfusionwerte mit reduziertem Winkel stark ab-
fallen (erste und dritte Reihe in Abb. 4.19), bleiben sie auf gleichem Niveau, wenn
das experimentell ermittelte α zur Auswertung benutzt wurde (zweite und vierte
Reihe in Abb. 4.19). Unter der Annahme, dass sich die Perfusion eines gesunden
Probanden während einer Sitzung nicht wesentlich ändert, müssten sich die im Ex-
periment ermittelten Perfusionswerte gleichen, und zwar unabhängig von der vor-
genommenen Parameteränderung. Dazu ist die Kenntnis der während der Messung
erreichten Labeling-Effizienz unabdingbar. Wie aus der großen Übereinstimmung
der Perfusionskarten innerhalb der Reihen zwei und vier (Abb. 4.19) ersichtlich ist,
kann die hier vorgestellte Messmethode ausreichend genaue α-Werte liefern, die für
einen direkten Vergleich von Perfusionskarten geeignet sind. Für eine genauere Aus-
sage wurden die aufgenommenen Daten in der suprazerebellären grauen Substanz
des ICA-Versorungsgebietes ausgewertet und die Perfusionswerte der drei Experi-
mente verglichen. Die relevanten Voxel wurden durch eine Segmentierung mit SPM
(Statistical Parametric Mapping) der Version 8.5236 (Wellcome Trust Centre for
Neuroimaging, UCL, London, UK, o. J.) und anschließender manueller Auswahl des
ICA-Versorgungsgebietes ermittelt. In beiden Probanden wurden auf diese Weise
Werte von 83, 60 und 48ml/min/100g bzw. 88, 61 und 47ml/min/100g mit konstan-
tem α und Werte von 85, 74 und 75ml/min/100g bzw. 91, 81 und 83ml/min/100g
mit gemessenen α-Werten ermittelt. Während sich also die berechneten Perfusi-
onswerte um 42 bzw. 46% unterscheiden, wenn ein konstantes α verwendet wird,
reduzieren sich die Abweichungen auf maximal 13 bzw. 11%, wenn die gemessenen α-
Werte in die Berechnung der Perfusion eingehen. Was passiert, wenn die simulierten
α-Werte in die Berechnung eingesetzt werden? Werden die entsprechenden Perfusi-
onskarten auf diese Weise ausgewertet, erhält man für die konstante Geschwindig-
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keitswichtung 79, 65, und 63ml/min/100g bzw. 83, 66 und 62ml/min/100g, also eine
Abweichung der Perfusionswerte von 20 bzw. 26%. Die gemessenen α-Werte würden
demnach eine bessere Korrektur der Perfusionskarten hervorbringen als die konstant
gemittelten simulierten α-Werte. Dies ist schlüssig, da eine Messung die in der Rea-
lität vorherrschenden Verhältnisse des Blutflusses besser abbilden kann, als es die
Annahmen in einer Simulation tun könnten. Erstaunlicherweise reduzieren sich die
Abweichungen aber sogar noch weiter, wenn die CC-ICA-Wichtung der Mittelung
der simulierten α-Werte zugrunde gelegt wird, nämlich auf maximal 6 bzw. 10% bei
Perfusionswerten von 76, 72 und 76ml/min/100g bzw. 81, 73 und 75ml/min/100g.
Diese Wichtung scheint also die relevanten α-Werte ähnlich gut oder sogar besser
wiederzugeben als die Messung selbst. Eine Erklärung dafür könnte sein, dass Spins,
die sich mit einer geringen Blutflussgeschwindigkeit bewegen, in dieser Wichtung kei-
nen großen Stellenwert besitzen und deren α-Werte unterdrückt werden. Gleichzeitig
trägt das Signal von langsamen Spins weniger zum im Hirn messbaren ASL-Signal
bei, da es durch T1-Relaxation während des Transits gedämpft wird. Da bei der α-
Messung das Signal in der Nähe der Labeling-Schicht gemessen wird und hier noch
die Signale von Spins aller Geschwindigkeiten eingehen, wird dieser Effekt nicht be-
rücksichtigt. Den Einfluss einer angenommenen Geschwindigkeitsverteilung auf die
für die Quantifizierung von Perfusionskarten verwendeten α-Werte zu untersuchen,
wäre eine interessante zukünftige Aufgabe.
4.5 Perfusionsmessung bei 7Tesla
Im Kapitel 2.4.6 habe ich bereits die Vor- und Nachteile der Perfusionsmessung bei
7T erläutert. Neben dem zu erwartenden hohen SNR und dem geringeren Signal-
verlust durch langsamere T1-Relaxation gibt es mehrere Nachteile, die die Vorteile
(teilweise) aufheben. Bloch-Simulationen der Labeling-Effizienz bei 7T wurden mit
einer T2,a von 50ms durchgeführt. Abbildung 4.20 zeigt, dass die im Vergleich zu
3T kürzere T2,a eine Reduktion des maximalen α um absolut 11% hervorruft (vgl.
Abb. 4.1 D, rechts). Das genaue α war am 7-T-MRT leider nicht bestimmbar. Zum
einen konnte durch SAR-Beschränkung eine α-Messung nicht durchgeführt werden.
Zum anderen stand keine ausreichend genaue und zuverlässige B0-Messmethode zur
Verfügung, um den tatsächlich vorliegenden Labeling-Gradienten zu bestimmen, mit
dem über das simulierte Konturdiagramm α hätte abgeschätzt werden können. Die
einzig verbleibende Möglichkeit war der Vergleich der im selben Probanden bei 3T
und bei 7T gemessenen Perfusionskarten unter der Annahme, dass die Durchblu-
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Abbildung 4.19: Perfusionskarten zweier Probanden, zum einen mit einem angenommenen kon-
stanten α von 85% ausgewertet (erste und dritte Reihe), zum anderen mit
dem zugehörigen, experimentell ermittelten α (zweite und vierte Reihe). Die
α-Werte sind entsprechend in der Abbildung angegeben. Für das Experiment
wurde βASL von 20◦ (A) auf 12,2◦ (B) und 9,2◦ (C) geändert, was B1,av von
1,3, 0,8 bzw. 0,6µT entspricht.
109
4 Ergebnisse
Abbildung 4.20: Die Labeling-Effizienz α in Abhängigkeit von Gav und B1,av. Die Darstellung
entstand aus der Simulation von balanced pCASL anhand der Bloch-Gleichung
mit einem für 7T anzunehmenden T2,a von 50ms. Die weiteren Parameter
waren für die Vergleichbarkeit zu Abb. 4.1: τp=1,0ms, GASL=9,0mT/m und
DRF = 50 %.
tung des Gehirns über die Messungen konstant war. Der Kreuzvergleich in einer
ausgewählten ROI über das Putamen ergab ein α bei 7T von ca. 45%, (etwa die
Hälfte des bei 3T gemessenen Wertes). Mit diesem in der Berechnung verwende-
ten α sind die Perfusionswerte innerhalb des Messvolumens für beide Feldstärken
vergleichbar. Abbildung 4.21 zeigt beispielhaft drei verschiedene Schichten für die
3-T-Messung (oben) und die 7-T-Messung (unten). Die Qualität einer bei 3T ge-
messenen Perfusionskarte übersteigt die bei 7T immer noch. Die relativen Fehler
innerhalb der ROI im Putamen sind bei 3T kleiner als 10%, während sie bei 7T
ca. 15% betragen. Einen Hinweis auf den Einfluss von physiologischem Rauschen
gibt der Vergleich der mit unterschiedlicher Echozeit aufgenommenen Karten. Das
verkürzte TE, d. h. das schnellere Auslesen des Signals, das durch parallele Bild-
gebung möglich ist, senkt den störenden Einfluss von physiologischem Rauschen,
indem es Fluktuationen der Bildphase weniger Spielraum lässt. In den 3-T-Karten
machte das unterschiedliche TE einen nur geringen Unterschied, wohingegen bei 7T
die Fehler ca. auf das Dreifache wachsen, wenn zur Signalaufnahme auf parallele
Bildgebung verzichtet wird. Demnach kommt besonders bei 7T, wo das ASL-Signal
aufgrund der unvollständigen Inversion klein ist (geringes α), der Unterdrückung
des Rauschens eine herausragende Rolle zu. Ähnliches kann auch bei 3T beobachtet
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werden, wenn α durch Herabsetzen von B1,av verringert wird. Dann ist auch hier
ein Anstieg des relativen Fehlers mit TE zu beobachten und die Verwendung von
paralleler Bildgebung vorteilhaft.
Abbildung 4.21: Ein Vergleich von Perfusionskarten desselben Probanden, die am 3-T-MRT
(oben) und am 7-T-MRT (unten) gemessen wurden. Die Spalten zeigen drei ver-
schiedene Schichten des aufgenommenen Volumens. Folgende Parameter wur-
den für die Messung eingestellt: τp = 530µs; ∆τp = 1000µs, τL = 2500ms,
τw = 1500ms, B1,av = 1, 49µT (nominell), Gav = 0, 65mT/m bei 3T bzw.
0,5mT/m bei 7T. Die Fehlerschwelle für die Darstellung der Voxel lag bei 15%
(relativer Fehler).
Zusammenfassend ist zu sagen, dass eine Perfusionsmessung bei 7T mit Einschrän-
kungen möglich ist. Ausschlaggebend für eine erfolgreiche Messung bei 7T sind:
• ein hoher Arbeitszyklus DRF , um maximale α-Werte bei reduziertem SAR zu
erhalten,
• das maximal mögliche mittlere B1, da mit der geringen B1-Effizienz nur ein
Bruchteil der nominellen B1-Amplitude erreicht wird und
• eine sehr kurze Echozeit TE, um den störenden Einfluss von physiologischem
Rauschen zu senken.
Ist die Messdauer zweitrangig, kann eine weitere Verbesserung der Perfusionskarten
durch längeres Messen, d. h. durch mehr Wiederholungen und eine längere Labeling-
Dauer, erzielt werden. Die bekannten Schwierigkeiten bei 7T, nämlich nicht ho-
mogene Feldverteilungen sowohl des statischen Magnetfeldes B0 als auch des HF-
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Sendefeldes B1 sowie erhöhter Signalverlust durch physiologisches Rauschen begrün-
den den bisher erfolglosen Versuch, sich in der Perfusionsmessung gegenüber 3T zu
behaupten. In dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass sich die Empfindlichkeit
der Bildgebung stark verbessern lässt, indem man Methoden anwendet, die die Auf-
nahmezeit verkürzen (siehe die Ausführungen in diesem Kapitel oben und Kapitel
4.2.1). Parallele Bildgebung, spiralförmiges Auslesen des k-Raumes (spiral readout)
oder eine am Max-Planck-Institut für Kognitions- und Neurowissenschaften Leipzig
entwickelte Methode namens DEPICTING (Double-shot Echo-Planar Imaging with
Center-out Trajectories and Intrinsic NaviGation) (Hetzer et al., 2011) eignen sich
hierfür. Doch erst mit einer Homogenisierung der B0- bzw. B1-Felder würde die Per-
fusionsmessung bei hohen Feldstärken nachhaltig verbessert werden, indem durch
eine höhere Labeling-Effizienz die ASL-Signalausbeute steigen würde. Wie kann das
erreicht werden? Zum einen müsste die Sendespule an die Anforderungen einer Perfu-
sionsmessung bei 7T angepasst werden. Durch zusätzliche Spulenelemente im Hals-
bereich, die ein ausreichend starkes B1-Feld auch unterhalb des Kleinhirns erzeugen
können, würde sich die B1-Effizienz erhöhen. Die Weiterentwicklung der parallelen
Sendetechnik (pTx, parallel transmit) würde Vorteile bringen, indem durch separa-
te Ansteuerung einzelner Spulenelemente die Feldverteilung individuell und flexibel
justiert werden könnte.
Zum anderen könnte man das B0-Feld an der Labeling-Position durch Feldgradien-
ten in verschiedenen Richtungen homogenisieren, um einem idealisierten Gradien-
tenprofil im Bereich der Labeling-Ebene näher zu kommen. Natürlich müssen für
diese Maßnahmen die Feldverteilungen des statischen und des HF-Feldes für jede
Messung bekannt sein, um sie gezielt zu beeinflussen. Nötige erste Schritte hierfür
wären, die Methoden der B1- und B0-Messung am 7-T-MRT für den Halsbereich zu
optimieren und deren Auswertung online während einer jeden Sitzung zu ermögli-
chen.
112
5 Diskussion und Fazit
Symmetrisches (balanced) pCASL ist eine pCASL-Variante mit großem Potential.
Neben seinen Vorteilen hinsichtlich der Vermeidung von Wirbelstromartefakten und
seiner Robustheit gegen Hardware-Mängel (Wu, Fernández-Seara et al., 2007) ist es
vor allem für die selektive Markierung einzelner Arterien unersetzlich (Wong, 2007;
Helle et al., 2010). Dem gegenüber steht die im Vergleich zu unbalanced pCASL höhe-
re Empfindlichkeit gegen inhomogene Magnetfelder (∆B0 und ∆G) (Wu, Fernández-
Seara et al., 2007; Dai et al., 2008; Alsop et al., 2015), was einer Empfehlung von
balanced pCASL als Standard-ASL-Methode bisher im Wege stand. Die vorliegende
Arbeit leistet einen Beitrag zum Verständnis des hinter pCASL stehenden Prin-
zips. Damit stellt sie die Basis für eine neue Einordnung der bisher als maßgebend
reklamierten Einflussfaktoren auf die Labeling-Effizienz dar, korrigiert bisherige An-
nahmen und arbeitet experimentelle Bedingungen heraus, die diesen entscheidenden
Nachteil von balanced pCASL beheben können.
Die in dieser Arbeit gefundenen Ergebnisse stehen in Einklang mit den bisherigen
Kenntnissen, dass die Inversionseffizienz αL von pCASL lediglich durch die mitt-
lere B1-Amplitude (B1,av) und den mittleren Labeling-Gradienten (Gav) bestimmt
wird. Hierin gleichen sich balanced und unbalanced pCASL aufgrund ihrer identisch
ausgeführten Labeling-Bedingung. In der Kontrollbedingung unterscheiden sie sich
jedoch und es wurde festgestellt, dass die Effizienz der Kontrollbedingung αC von
balanced pCASL zusätzlich stark vom Arbeitszyklus der HF-Pulsfolge (DRF ) sowie
von der Amplitude des Labeling-Gradienten (GASL) abhängt. Abbildungen 4.1 und
4.2 zeigen, dass αC ab einem von DRF (aber nicht ∆τp) abhängigen Gav rapide
ansteigt. Dieses Verhalten wirkt sich auf α aus, das aus der Differenz zwischen αL
und αC hervorgeht, und führt zu einem ab diesem Gav-Grenzwert starken Abfall
seiner Werte. Mit sinkendem DRF wandert dieser Grenzwert in Richtung geringerer
Gav-Werte. Auch für eine Reduzierung von GASL ist diese Verschiebung des Gav-
Grenzwertes zu beobachten (siehe Abb. 4.7). Der Gav-Wertebereich, in dem optimale
Bedingungen für balanced pCASL herrschen, schränkt sich daher immer weiter ein,
je geringer DRF oder GASL werden. Für den Fall, dass Gav durch zusätzliche off-
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resonance Gradienten vom nominellen Wert abweicht, muss mit einem zusätzlichen
Abfall des erreichten α-Wertes gerechnet werden. Die bemängelte Anfälligkeit für
Magnetfeldinhomogenitäten wird dadurch verursacht und verstärkt. Dies führt zu
der Erkenntnis, dass für balanced pCASL generell ein möglichst hoher Arbeitszyklus
und ein hoher Labeling-Gradient gewählt werden sollte.
Die bisherige Meinung, dass der Interpulsabstand (∆τp) allein einen wichtigen Ein-
fluss auf α hat (Dai et al., 2008) und immer „so gering wie möglich“ gehalten werden
soll (Alsop et al., 2015), kann mit den eben angeführten Ergebnissen revidiert wer-
den. Ein kurzer ∆τp hat freilich Vorteile, wenn ∆B0 nicht (vollständig) korrigiert
werden kann, da dann weniger Zeit bleibt, in der off-resonance Effekte wirken kön-
nen. Geht man jedoch, wie bei den hier verwendeten Verfahren, von der Resonanzbe-
dingung aus bzw. davon, dass ∆B0 berücksichtigt wurde, z. B. wie bei Multiphasen-
pCASL (Jung et al., 2010) oder durch Korrekturen (Jahanian et al., 2011; Luh et
al., 2013), nehmen andere Parameter eine wesentlichere Rolle als ∆τp ein. Es sind
in dem Fall vielmehr der Arbeitszyklus DRF und der Labeling-Gradient GASL, die
den erreichbaren α-Wert reduzieren und vor allem bei balanced pCASL die Emp-
findlichkeit gegenüber off-resonance Gradienten bestimmen. Die umfassendere Be-
trachtung der Parameterinterdependenzen zwischen ∆τp, τp, DRF , GASL, B1,av und
Gav, die hier vorgenommen wurde, ermöglichte diese Aussage. Die Auffassung von
Dai et al. (2008), ∆τp dürfe nicht zu lang werden, ist genau genommen eine auf eine
spezielle Kombination dieser Parameter bezogene Formulierung der hier herausgear-
beiteten allgemeineren Aussage. Dass ∆τp sich als unkritisch erweist, eröffnet einen
gewissen Spielraum, diesen Parameter an andere Anforderungen anzupassen. Zum
Beispiel kann man, bei Einhalten eines hohen DRF , ∆τp ohne Verluste in der erziel-
ten Labeling-Effizienz von 1,0ms auf 1,2ms erhöhen und damit den Geräuschpegel
und die Frequenz bei der Schaltung der Labeling-Gradienten modifizieren (van der
Meer et al., 2014). Dies wurde auch in den im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten
Versuchen von den Probanden als angenehmer empfunden.
Diese Arbeit liefert auch einen Erklärungsansatz, warum sich DRF und GASL so gra-
vierend auf die Kontrollbedingung von balanced pCASL auswirken. Anhand des Ver-
haltens der Magnetisierungstrajektorie wurde gezeigt, dass für eine funktionierende
Kontrollbedingung zwei Voraussetzungen erfüllt sein müssen. Erstens muss ein aus-
reichend großes Gradientenmoment des Rephasierungsgradienten gegeben sein und
zweitens muss der Winkel zwischen effektivem B1-Feldvektor und der z-Achse außer-
halb der Inversionszone klein bleiben, sodass der um das effektive B1-Feld rotierende
Magnetisierungsvektor dort nur eine kleine, mit dem Rephasierungsgradienten rück-
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gängig zu machende Phasenänderung erfährt. Die DRF -Abhängigkeit entsteht durch
die bei festgelegtem B1,av nötige Änderung der B1-Amplitude, die den Winkel zwi-
schen effektivem B1-Feldvektor und der z-Achse an einer feststehenden off-resonance
Position bestimmt. In ähnlicher Weise hat GASL Auswirkung auf diesen Winkel, so-
dass die für DRF getroffene Aussage auch auf GASL übertragen werden kann. Führt
man dieses Szenario noch weiter, wird deutlich, dass sogar die Labeling-Bedingung
und damit auch unbalanced pCASL anfällig gegen off-resonance Gradienten wer-
den können, wenn sowohl DRF als auch GASL ungünstig, d. h. zu gering, gewählt
werden (siehe Abb. 4.7). Diese Einsichten bestätigen, mehr noch sie erklären die
Ergebnisse von Dai et al. (2008), die ihrerseits Untersuchungen zur Abhängigkeit
der Labeling-Effizienz von ∆τp und dem Gradientenverhältnis von Labeling- und
mittlerem Labeling-Gradienten anstellten. Formuliert man die dort verwendete ∆τp-
Abhängigkeit in eine DRF -Abhängigkeit um, lassen sich diese Ergebnisse folgender-
maßen lesen: Unbalanced pCASL zeigte bei Gav = 1mT/m einen starken Abfall der
Inversionseffizienz, wenn ein hoher GASL von 9mT/m, aber ein geringer DRF von
weniger als 20% (Abb. 6b in Dai et al. (2008)) sowie, wenn GASL < 5mT/m und
DRF = 33 % (Abb. 6a in Dai et al. (2008)) eingesetzt wurden. Zusätzliche Aus-
wertungen der in der vorliegenden Arbeit erhobenen, simulierten Daten kommen zu
einer Übereinstimmung mit den von Dai et al. (2008) abgebildeten Funktionen und
den gezeigten markanten αL-Abnahmen.
Aus der Analyse der Simulationen und Konturdiagramme, bei der ∆B0 als korri-
giert betrachtet wurde, leiteten sich Arbeitspunkte, d. h. Parameterkombinationen
aus B1,av und Gav, für geeignete Messbedingungen ab. Diese zielten auf einen sicher
erreichbaren, d. h. von off-resonance Gradienten (∆G) unabhängigen, Mindestwert
der Labeling-Effizienz (αmin) ab und damit auf optimale Voraussetzungen für ein
stabiles Labeling. Dazu wurde ∆G nicht nur aus der Literatur, sondern auch anhand
eigener Daten bestimmt. Das laut Simulation für GASL = 9,0mT/m, DRF = 50 %
und ∆τp = 1,0ms maximale α von knapp 90% wird für den kritischsten Wert von
∆G = 0,2mT/m mit einem Arbeitspunkt bei B1,av = 1,51µT und Gav = 0,65mT/m
erreicht. Diese Parameterkombination ist gleichzeitig die sich aus dieser Arbeit ablei-
tende Vorgabe für eine effektive pCASL-Messung, bei der balanced und unbalanced
pCASL in Bezug auf die erreichbare Labeling-Effizienz und die Unempfindlichkeit
gegenüber off-resonance Gradienten gleichauf liegen. Mit Kenntnis dieser optima-
len Messbedingungen kann beliebig eine der beiden pCASL-Typen gewählt werden,
ohne Einschränkungen befürchten zu müssen.
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Eine gegensätzliche Auffassung zur Bewertung von balanced und unbalanced pCASL
vertreten L. Zhao et al. (2017). Es wird unterstrichen, dass unbalanced pCASL ge-
genüber balanced pCASL vorgezogen werden muss, da die Leistungsfähigkeit von
ersterem in Bezug auf Magnetfeldvariationen (∆B0, off-resonance) höher sei. Da
deren Studie und die vorliegende Arbeit sich grundsätzlich in ihren Ansätzen unter-
scheiden, ist es schwierig, Vergleiche zu ziehen. Mit der gerechtfertigten Argumen-
tation, es gäbe für die klinische Anwendung keine automatisierte Korrekturmethode
für ∆B0-Effekte, steht bei jener Herangehensweise im Vordergrund, trotz deren Vor-
liegens gute Ergebnisse bei der Perfusionsmessung zu erzielen. Meine Arbeit setzt
hingegen den Fokus auf Messungen unter optimalen Voraussetzungen, d. h. unter
Resonanzbedingungen und unternimmt Optimierungsschritte im Hinblick auf ver-
bleibende off-resonance Gradienten (∆G). Selbst bei Existenz hoher Frequenzoffsets
scheint mit den von L. Zhao et al. (2017) vorgeschlagenen Parametern eine relativ
hohe Sensitivität erreichbar zu sein (Abb. 4f (L. Zhao et al., 2017)). Dennoch steht
die Forderung, GASL auf 3,5mT/m zu verringern, um off-resonance Effekte (hier
speziell ∆B0) zu reduzieren, in direktem Gegensatz zu dem hier gefundenen Ergeb-
nis, GASL ähnlich hoch wie im ASL-Konsenspapier (Alsop et al., 2015) zu wählen.
Nach den Erkenntnissen der vorliegenden Arbeit ist ein geringer GASL kritisch zu
bewerten. Erstens wird in einem solchen Fall die Labeling-Bedingung davon abhän-
gig, einen bestimmten Gav-Grenzwert nicht zu überschreiten (siehe Abb. 4.7), da
sonst massive Einbußen in der Labeling-Effizienz zu erwarten sind. Zweitens neh-
men MT-Effekte zu, wenn GASL reduziert wird. Diejenigen, die durch nicht resonan-
te Anregung von gebundenem Wasser in der Bildgebungsschicht verursacht werden,
werden idealerweise durch die Differenz von Labeling- und Kontrollbedingung besei-
tigt. Doch es gibt Studien, die belegen, dass MT-Effekte über die Wechselwirkungen
mit im Blut vorhandenen Makromolekülen, z. B. Hämoglobin, auch die Spins des
freien Wassers im fließenden Blut beeinflussen und die Inversionseffizienz reduzie-
ren (Hernandez-Garcia et al., 2007). Dadurch würde ein zusätzlicher und mit sin-
kendem GASL steigender Fehler in der Perfusionsmessung verursacht. Ohne weitere
Überprüfung des Zusammenhangs zwischen α, ∆B0 und GASL fällt eine abschlie-
ßende Bewertung jedoch schwer. In anderer Hinsicht kommen beide Arbeiten aber
zu dem gleichen Schluss, dass Gav im Vergleich zum ASL-Konsenspapier reduziert
werden muss, um die Labeling-Effizienz zu erhöhen. Den experimentellen Beleg ihrer
Thesen führten L. Zhao et al. (2017) mit unbalanced pCASL durch. Es wurde ver-
säumt, auch balanced pCASL mit den als besser eingestuften Parametern (vor allem
Gav = 0,5mT/m) zu untersuchen, sodass sie eine faire Gegenüberstellung schuldig
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bleiben. Auch eine Erhebung von Daten, die einen Schluss auf die tatsächlich vor-
gefundenen Magnetfeldvariationen zulassen, blieb aus, sodass die Relevanz und das
tatsächlich benötigte Ausmaß der Parameteranpassungen offen bleiben.
Die bis hierher gewonnenen Erkenntnisse über die Abhängigkeit der pCASL-Labeling-
Effizienz von B1,av,Gav,DRF undGASL gehen auf Simulationen zurück. Hierbei muss
eingeräumt werden, dass Simulationen von der angenommenen transversalen Rela-
xationszeit des Blutes T2,a sowie von den angenommenen Flussgeschwindigkeiten des
Blutes durch die Inversionszone abhängen. In dieser Arbeit wurde eine laminare Ge-
schwindigkeitsverteilung über den Arterienquerschnitt mit Geschwindigkeiten von
5 (Wong, 2007; Pohmann et al., 2010) bis 50 cm/s (Luh et al., 2013; O’Gorman et
al., 2006) angenommen, wobei jede Geschwindigkeit gleichermaßen zum berechneten
α-Wert beiträgt. Es ist in der Medizin und Biophysik eine gängige Näherung, sich
die Arterien als Röhren mit laminarer Strömung vorzustellen (Guyton & Hall, 2006;
Oertel jr. & Ruck, 2012). Doch es ist unklar, wie gut diese Annahme in der Rea-
lität zutrifft oder ob sie sie zu stark vereinfacht, da die Gefäßgeometrie, z. B. sich
verzweigende oder biegende Gefäße oder auch Stenosen, den gleichmäßigen Fluss
stören. Besonders an solchen Stellen können, verstärkt durch den Herzschlag, Tur-
bulenzen auftreten. Wu, Mazaheri und Wong (2007) untersuchten die Streuung von
Transitzeiten in PASL-Experimenten und schlossen aus ihren Ergebnissen, dass das
Verhalten des Blutflusses in den Halsschlagadern eher mit einer Pfropfen- als mit la-
minarer Strömung übereinstimmt. Mit dem Hintergrund, dass turbulente Strömung
im zeitlichen Mittel in ihrem Profil der idealisierten Pfropfenströmung ähnelt (Oertel
jr. & Ruck, 2012), gehen sie in der ICA von hauptsächlich turbulenter Strömung aus.
Möller et al. (1996) hingegen machen mit ihren MRT-Messungen in der Halsschlag-
ader (CCA) anschaulich, dass das Geschwindigkeitsprofil innerhalb einer großen Ar-
terie eine Parabelform aufweist und demnach auf laminare Strömung hindeutet. Aus
Untersuchungen mit Duplex-Sonografie in den inneren Halsschlagadern (ICA) geht
hervor, dass die Geschwindigkeitsverteilung parabel-ähnlich, aber unsymmetrisch
und die Geschwindigkeit direkt an der Gefäßwand nicht null ist (Kamenskiy et al.,
2011). Auch für die Betrachtungen dieser Arbeit ist es durchaus legitim, mit Ge-
schwindigkeiten größer als null zu arbeiten. Zum einen ist für statische Spins keine
flussgetriebene adiabatische Inversion möglich, zum anderen würden sie nicht zum
ASL-Signal beitragen, da sie die Bildgebungsschicht niemals erreichen würden. Die
Festlegung auf den betrachteten Geschwindigkeitsbereich erfolgte nach umfangrei-
cher Recherche in der Sonografie- (Kamenskiy et al., 2011; Albayrak et al., 2007;
Scheel et al., 2000) und MRT-Literatur (O’Gorman et al., 2006; Harloff et al., 2013;
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Man et al., 1999).
Dennoch ist die verwendete konstante Geschwindigkeitswichtung mit gleichem Bei-
trag jedes Geschwindigkeitsanteils eine starke Vereinfachung insbesondere in An-
betracht pulsierender Strömung. Zur besseren Einordnung der Bedeutung der Ge-
schwindigkeitsverteilung wurden daher weitere Untersuchungen angestellt, die ver-
schiedene Geschwindigkeitswichtungen vergleichen. Diese wurden den Geschwindig-
keitsspektren innerhalb eines Herzzyklus in der CCA, der ICA und der VA spezifisch
angepasst (siehe Abb. 3.2). Obwohl sich die Konturdiagramme der Inversionseffizi-
enz, die jeweils unter Verwendung einer bestimmten konstanten Geschwindigkeit
erzeugt wurden, stark unterscheiden und ein Verhalten gemäß der adiabatischen
Bedingung wiedergeben (siehe Abb. 4.8), wurde bei dem Vergleich der Geschwindig-
keitswichtungsfunktionen ein solch ausgeprägter Unterschied nicht festgestellt (siehe
Abb. 4.9). Die vorgenommenen Wichtungen wirkten sich zwar auf die Labeling-
Effizienz-Werte an sich aus, aber nur in geringem Maße auf die Konturdarstellungen
von α. Und selbst die Abweichungen in den α-Werten haben kein größeres Gewicht,
denn es werden für jede der verglichenen Wichtungen unter den vorgeschlagenen
Messbedingungen für stabiles Labeling (DRF von 50% und GASL von 9mT/m) bei
einem bewährten B1,av von 1,5µT α-Werte von ca. 90% vorausgesagt, wenn Gav
entsprechend angepasst wird. Die meiner Ansicht nach wichtigste Erkenntnis dieser
Gegenüberstellungen ist, dass es einen inversen Zusammenhang zwischen der mitt-
leren Geschwindigkeit (vmean) und dem optimalen mittleren Gradienten (Gav) gibt.
Bei dem B1,av von 1,5µT wurden für die Wichtungsfunktionen der ICA, für die
konstante Wichtungsfunktion und die der VA mit den mittleren Geschwindigkeiten
von 40, 28 bzw. 23 cm/s folgende Gav-Werte gefunden: 0,49, 0,65 bzw. 0,88mT/m.
Daraus folgt, dass für Patienten mit verlangsamtem Blutfluss höhere Gav-Werte ver-
anschlagt werden sollten als für Messungen an gesunden Probanden.
Der zweite Schwerpunkt dieser Arbeit war, neben der Durchführung und Auswertung
von Simulationen, die Messung der Labeling-Effizienz in der inneren Halsschlagader.
Es wurde ein Messprotokoll entwickelt, das durch seine kurze Repetitions- (TR) und
Gesamtaufnahmezeit (Tacq) die Reproduktion der simulierten Konturdiagramme er-
möglichte. Die Simulationsergebnisse konnten durch eine gute qualitative Überein-
stimmung der experimentellen mit den simulierten Konturdiagrammen verifiziert
werden (Abb. 4.18). Quantitativ fielen die Messwerte jedoch geringer aus als in den
Simulationen vorhergesagt. Mit dem MATISSE-Modell, das Transitzeiteffekte ab-
schätzen kann, konnten die geringeren Werte erklärt und der vermutete Effekt –
es handelt sich um eine Verschiebung von Signalbeiträgen einer vorhergehenden in
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die nachfolgende Repetition bei langsam fließendem Blut aufgrund der kurzen TR –
bestätigt werden. Auch die Größenordnung des erwarteten Fehlers konnte bemessen
und die Diskrepanz zwischen Messung und Simulation begründet werden. Die im
Rahmen des Fehlers gute Übereinstimmung der Labeling-Effizienz zwischen Simu-
lation und Messung sowie die Nachvollziehbarkeit der Effekte legt nahe, dass die
simulierten α-Werte von 90% tatsächlich in vivo vorliegen. Die Messmethode ist
jedoch, nicht zuletzt aufgrund des Transiteffekts, nicht ausreichend, um als kurzer
zusätzlicher Scan einer Perfusionsmessung vorangestellt zu werden und den für deren
Quantifizierung benötigten α-Wert bereitzustellen. Denn obwohl α durch die Mes-
sung und die Abschätzung der Transiteffekte in der ICA sehr gut bestimmbar ist,
trifft dies für die VA keineswegs genauso zu. Die Ursachen dafür liegen in der im Ge-
gensatz zur VA höheren Blutflussgeschwindigkeit, ihrem größeren Lumen und dem
über eine lange Strecke geraden Verlauf der ICA. Verschiedene Effekte sind während
der α-Messung ineinander verzahnt. Zum Beispiel wird der Partialvolumen-Effekt
von TR, aber auch von der Auflösung und Dicke der Bildgebungsschicht maßgeblich
beeinflusst. Mit kürzerer TR kann zwar der PV-Effekt reduziert werden, aber der
schon genannte Transiteffekt verursacht dann höhere Fehler. Eine für die Vermei-
dung des PV-Effektes günstige geringe Schichtdicke muss mit einer längeren Echo-
zeit, zunehmender Unregelmäßigkeit der Signalzeitreihen und Varianz der α-Werte
bezahlt werden und ist daher nicht zielführend. Eine Kompromisslösung für die Mes-
sung in der ICA würde in der VA nicht zu den gewünschten Ergebnissen führen und
umgekehrt.
Wie die wenigen überhaupt existenten Literaturbeispiele zeigen, die entweder auf-
wendige Kreuzvergleiche (Wu, Fernández-Seara et al., 2007; Dai et al., 2008), eine
Massenbilanzierung (Aslan et al., 2010) oder eine Modellierung des zeitlichen Ver-
laufs des ASL-Signals (Z. Chen, Zhang et al., 2017; Z. Chen, Zhao et al., 2017)
durchführen bzw. auch eine Messmethode ähnlich der hier beschriebenen (Jahanian
et al., 2011) verwenden, gibt es bisher keine ultimative, jederzeit einsetzbare, schnel-
le Technik der Labeling-Effizienz-Messung. Ausnahmslos alle dieser veröffentlichten
experimentellen α-Werte sind geringer als die aus Simulationen prognostizierten.
Ein Herausstellungsmerkmal dieser Arbeit ist es, die Ursache für die Diskrepanz
zwischen der Simulation und der Messung erklärt und die Höhe der Abweichungen
abgeschätzt zu haben. Erst dadurch konnten die simulierten Werte als glaubwürdig
gestützt werden.
Abschließend möchte ich die wichtigsten Ergebnisse der Arbeit nochmals kontras-
tierend in Bezug zum ASL-Konsenspapier (Alsop et al., 2015) darstellen. Balanced
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und unbalanced pCASL können als gleichwertig betrachtet werden, wenn Sequenz-
parameter mit sowohl DRF ≥ 50 % als auch GASL ≥ 9mT/m verwendet werden. Gav
sollte geringer als 1,0mT/m gewählt werden, wobei ein Wert von 0,65mT/m unter
Berücksichtigung der Geschwindigkeitsverteilung in der ICA bei gesunden Proban-
den empfehlenswert ist. Bei eingeschränktem Blutfluss wird ein höherer Wert von ca.
0,8mT/m empfohlen. Für eine Perfusionsquantifizierung kann mit diesen optimalen
Messparametern ein α-Wert von 90% statt 85% angenommen werden.
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